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Diferentes doenças afectam de modo diferente o comportamento das camadas da rede
microcirculatória da pele. Havendo interesse clínico no conhecimento do seu inter-
relacionamento, é necessária a discriminação do sinal de perfusão sanguínea (informação
acerca da velocidade e concentração dos dispersores) com origem nas camadas da pele,
superficial e profundas. Assim fomos conduzidos à realização de estudos com o objectivo
de aperfeiçoar a técnica de fluxometria laser Doppler (FLD) no que diz respeito à discri-
minação da profundidade amostrada. Estes estudos culminaram com o desenvolvimento
de um fluxómetro que permite o estudo, em simultâneo, da influência do comprimento
de onda e da distância entre as fibras emissora e receptora na monitorização da perfusão
sanguínea na pele. A tecnologia desenvolvida foi testada in vitro e validada através de
simulações Monte Carlo. As simulações comprovaram que a profundidade média dos fo-
tões dispersos aumenta com o comprimento de onda e com a distância entre fibras. Nos
testes de validação in vivo foram verificadas diferenças evidentes quando se compararam
fluxos obtidos com diferentes comprimentos de onda e diferentes distâncias entre fibras.
Concomitantemente ao desenvolvimento do protótipo referido, foram realizadas análises,
no domínio do tempo e no domínio das frequências, de sinais de perfusão obtidos com
fluxómetros comerciais. Nestes estudos demonstrou-se que a perfusão obtida, em parti-
cipantes saudáveis, em diferentes regiões de pele, têm propriedades diferentes, e que a
perfusão obtida em pacientes com esclerose sistémica tem uma regularidade diferente da
dos sinais obtidos em indivíduos saudáveis ou com fenómeno de Raynaud.
A necessidade de se observarem as variações do fluxo capilar sanguíneo no cérebro de
ratos, levou os investigadores a recorrer às sondas de fibra óptica invasivas, para FLD,
disponíveis no mercado. No entanto, devido ao seu elevado diâmetro externo (ca. 450
µm), o tecido cerebral a ser monitorizado fica muito danificado. Estudos realizados
com o objectivo de reduzir as dimensões destas sondas culminaram com a construção
de micro-sondas de uma única fibra óptica, baseadas na técnica de detecção self-mixing,
com um diâmetro externo de 260 µm. As micro-sondas desenvolvidas apresentaram uma
boa linearidade quando testadas com diferentes velocidades de dispersores. Nas medições
efectuadas in vivo houve boas indicações de que as micro-sondas avaliadas podiam ser
utilizadas para seguir o fluxo microcirculatório, em tempo real, no cérebro dos ratos.
Os resultados obtidos com os protótipos (não-invasivo e invasivo) são animadores e pre-
nunciam a sua utilização, tanto a nível clínico como em investigação.
Palavras-chaves: fluxometria laser Doppler, microcirculação sanguínea, instrumenta-




Different diseases affect in different ways the behavior of the microcirculatory layers of
the skin. Since there are clinical interests in the knowledge of their interrelationship, it is
required the discrimination of the blood perfusion signal (information about the velocity
and concentration of scatterers) arose from the superficial and the deep skin layers.
Therefore, we were conducted to studies with the aim to improve the laser Doppler
flowmetry (LDF) technique in what concerns the sample depth discrimination. These
studies resulted in the development of a flowmeter prototype that enables us to study,
simultaneously, the influence of the wavelength and of the distance between emitting and
receiving fibres in the skin blood perfusion measurements. The developed technology was
tested in vitro and validated through Monte Carlo simulations. They have shown that
the average depth of the scattered photons increases with the wavelength and with the
distance between the emitting and the receiving fibres. In vivo validation tests showed
clear differences when comparing perfusion results obtained with different wavelengths
and with different fibres distances.
Perfusion signals obtained with the commercial flowmeter were analyzed in time and
frequency domains. It was demonstrated that the obtained perfusion in healthy subjects
in different regions of the skin, have different properties, and the perfusion obtained
in patients with systemic sclerosis have a different regularity, when compared with the
obtained perfusion in healthy subjects or patients with Raynaud's phenomenon.
The need to follow the variations of the microcirculatory blood flow in the rat brain,
has led researchers to use the invasive LDF optical fibres probes commercially available.
However, due to their large external diameter (ca. 450 µm), the invasive LDF probes
can damage the tissue to be monitored. Studies conducted with the aim of reducing
the dimensions of the LDF probes, led to the construction of a self-mixing based micro-
probe using a single thin optical fibre. These probes have an outer diameter of 260 µm.
The developed micro-probes showed a good linearity when tested for different scatterers
velocities. In vivo measurements showed good indicators that lead us to conclude that
the evaluated micro-probes can be used to monitor the microcirculatory blood flow in
real time, in the rat brain.
The obtained results with the two prototypes (non-invasive and invasive) are encouraging,
and there are good indicators for their applicability in clinical and research environments.
Keywords: laser Doppler flowmetry, blood microcirculation, biomedical instrumenta-
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TP Taxa de Perfusão
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k2 numero de onda
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Neste capítulo é apresentado o enquadramento e a motivação do trabalho realizado,
assim como a descrição dos seus objectivos. Na parte final do capítulo é apresentada a
estrutura da tese e os trabalhos publicados.
1.1 Enquadramento e Motivação
A fluxometria laser Doppler (FLD) é uma técnica desenvolvida para a medição, em tempo
real, do fluxo microcirculatório de tecidos biológicos. Esta técnica pode ser utilizada para
medições não invasivas da perfusão sanguínea, como por exemplo a medição da perfusão
na pele, ou para medições invasivas, como por exemplo a medição da perfusão em cérebro
órgãos.
Há muitas dificuldades na estimação do volume e profundidade amostrados nas medições
da perfusão sanguínea na pele [13]. Para além disso, há muitas incertezas na interpre-
tação da fracção de fotões que sofre desvio Doppler relativamente à que não sofre esse
desvio [4]. A incerteza na profundidade amostrada leva a ambiguidades na interpretação
da fracção de luz dispersa pelas camadas mais superficiais (circulação nutricional), e da
fracção de luz dispersa pelas camadas mais profundas (circulação termo-regulatória) da
pele [2, 4]. Uma vez que doenças como a diabetes, o fenómeno de Raynaud e a esclerose
sistémica afectam de forma distinta as diferentes camadas da rede microcirculatória da
pele, uma ferramenta capaz de avaliar de forma fidedigna essas mesmas camadas se-
ria proveitoso para o diagnóstico dessas mesmas patologias. De modo a ultrapassar a
referida limitação, é proposto o desenvolvimento e a validação de um novo fluxómetro
protótipo constituído por três díodos laser com diferentes comprimentos de onda, e por
1
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três canais de detecção para recolha de luz dispersa proveniente de fibras receptoras lo-
calizadas a diferentes distâncias da fibra óptica emissora. O efeito destas duas variáveis
(comprimento de onda e configuração da sonda) na monitorização da perfusão da pele,
foram já estudas por alguns grupos, no entanto nunca foi construído um fluxómetro que
as abarcasse em simultâneo.
Diferentes regiões da pele apresentam características fisiológicas e anatómicas distintas.
Com o objectivo de perceber se essas diferenças afectam os sinais de perfusão sanguínea
foi realizado um estudo em sinais recolhidos em sujeitos saudáveis com um fluxómetro co-
mercial [5]. Uma vez que diferentes técnicas de processamento de sinal aplicadas a sinais
de perfusão sanguínea, podem fornecer informação importante para a compreensão da
função microvascular em pacientes com patologias que afectam o fluxo microcirculatório
[6], foi realizado um estudo onde foi comparada a regularidade dos sinais de perfusão
sanguínea obtidos em voluntários saudáveis e em pacientes [7].
A crescente necessidade do acompanhamento da actividade funcional do cérebro, em
tempo real e com elevada resolução espacial, tem resultado no aumento do interesse do
uso de micro-sensores de monitorização da actividade do cérebro. Actualmente estão
disponíveis técnicas de imagiologia funcional não invasiva para mapeamento do cérebro,
e.g. tomografia de emissão de positrões (PET) e imagiologia de ressonância magnética
funcional (fMRI). Estas técnicas permitem monitorizar a actividade funcional do cérebro,
no entanto os processos neurobiológicos responsáveis por essa actividade ainda são desco-
nhecidos [8]. A limitada reserva de energia no cérebro, torna o fornecimento contínuo de
glucose e de oxigénio obrigatório para sustentar a actividade neuronal, pois os neurónios
têm uma taxa metabólica elevada, uma baixa capacidade de armazenamento, e são muito
sensíveis à privação de oxigénio. Este fornecimento é regulado local e dinamicamente, de
modo a responder à demanda energética associada ao aumento da actividade neuronal.
A existência de mecanismos que correlacionam as variações da actividade neuronal com
o fluxo sanguíneo disponível localmente, foi sugerido há mais de um século atrás, mas os
processos que o sustentam não estão totalmente esclarecidas [9]. É portanto necessário
que o acesso quantitativo ao fluxo sanguíneo cerebral seja realizado com uma grande re-
solução temporal e espacial. A FLD é uma técnica cada vez mais utilizada na avaliação,
em tempo real, das alterações de fluxo sanguíneo cerebral, e no estudo dos mecanismos de
controlo através dos quais o cérebro controla o seu próprio fornecimento de sangue [10].
Esta técnica apresenta uma resolução espacial razoável para ser utilizado na investigação
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dos mecanismos que regulam a hemodinâmica cerebral, uma vez que o volume amostrado
é cerca de 1 mm3 [11]. No entanto, as sondas laser Doppler disponíveis comercialmente
têm dimensões demasiado grandes (na ordem dos 450 µm), podendo causar danos nos
tecidos de tal modo que podem prejudicar as próprias medições. Para ultrapassar esta
limitação, uma micro-sonda laser Doppler baseada no método de detecção self-mixing foi
desenvolvida [12].
1.2 Objectivos
1.2.1 Medições não invasivas - discriminação em profundidade
A profundidade de penetração da luz laser nos tecidos depende do comprimento de onda
da luz laser [1, 2, 13, 14], da largura de banda com que o sinal é filtrado e da configuração
da sonda, nomeadamente da utilização de diferentes distâncias entre as fibras emissora
e receptora [1, 2, 13, 14].
A monitorização da perfusão sanguínea com diferentes comprimentos de onda permite
a medição do fluxo microcirculatório presente nas diferentes camadas microcirculatórias
da pele, uma vez que as propriedades ópticas (coeficientes de absorção e dispersão) do
sangue e dos tecidos cutâneos dependem do comprimento de onda da luz laser. Alguns
estudos, onde se compara a perfusão sanguínea obtida com diferentes comprimentos de
onda, foram realizados [1, 3, 1318]. Esses estudos pretendiam demonstrar que quando
é utilizado um determinado comprimento de onda é monitorizado o fluxo sanguíneo
presente numa determinada camada microcirculatória da pele [19].
A maioria dos dispositivos de FLD disponíveis no mercado, utilizam díodos laser com
780 nm. No entanto, foram utilizados diferentes comprimentos de onda, no intervalo
compreendido entre os 540 e 810 nm, em diversos estudos científicos [19], tendo sido
demonstrado que a profundidade de penetração da luz aumenta com o comprimento de
onda [3, 19]. Isto deve-se ao facto de que, para os comprimentos de onda mais curtos
(inferiores a 670 nm), há um aumento dos coeficientes absorção e dispersão da pele,
causado pela presença de melanina, e de outros pigmentos do sangue, como a hemoglobina
e a oxi-hemoglobina (que têm coeficientes de absorção elevados), e pelos tecidos fibrosos,
como por exemplo as fibras de colagénio (que têm coeficientes de dispersão elevados)
[20].
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Nalguns trabalhos apresentados na literatura, foi mostrado que luz verde (λ=540 nm),
atinge apenas a camada mais superficial da microcirculação cutânea, tendo sido estimada
uma profundidade média de penetração de 150 µm [16, 21, 22]. Comprimentos de onda na
zona do vermelho (intervalo compreendido entre os 630 e os 740 nm), conseguem atingir
profundidades maiores, embora ainda sejam muito dependentes da quantidade de cro-
móforos presentes na pele [1, 13, 1517]. Uma profundidade de penetração entre os 600
e os 1.000 µm, foi estimada para estes comprimentos de onda [14, 18, 23, 24]. No que
diz respeito à luz no infra-vermelho próximo (comprimentos de onda superiores a 800
nm), foi reconhecido que, pode penetrar mais profundamente nos tecidos pois é menos
absorvida pelos pigmentos da pele do que a luz com comprimentos de onda mais curtos
[15, 19, 25]. Estimativas apresentadas na literatura atribuíram uma profundidade média
de penetração de aproximadamente 1,2 mm a este comprimento de onda.
Estudos realizados com diferentes configurações de sondas laser Doppler mostraram que
a profundidade de penetração da luz aumenta com a distância entre as fibras emissora e
receptora, e consequentemente, aumenta também o volume amostrado nas medições da
perfusão sanguínea [2, 2629]. Estas observações sugerem a possibilidade de discrimi-
nação do fluxo sanguíneo presente das diferentes camadas do tecido cutâneo [3, 30, 31],
no entanto a maioria das sondas laser Doppler disponíveis no mercado, utilizam apenas
separações de 0,25 mm entre as fibras emissora e receptora.
Apenas dois trabalhos analisaram, em simultâneo e in vivo, a influência da distância
entre fibras emissora e receptora e do comprimento de onda, nas medições da perfusão
sanguínea [27, 32]. Gush et al. [27] estudou o efeito de diferentes comprimentos de
onda (633, 514 e 477 nm) e de diferentes distâncias entre fibras (0,8; 1,1; 1,6; 2,45;
3,65 e 4,6 mm). No entanto, os comprimentos de onda estudados estão na gama da
luz visível, onde a penetração da luz é muito influenciada pelas propriedades ópticas do
tecido. Para além disso, as distâncias entre as fibras utilizadas são muito grandes, e os
sinais obtidos em cada distância foram recolhidos separadamente, pois a sonda apenas
tinha uma fibra receptora, que a cada aquisição era posicionada a uma determinada
distância da fibra emissora. No trabalho de Freccero et al. [32], a influência de diferentes
comprimentos de onda nas medições da perfusão sanguínea, foram estudados com dois
fluxómetro distintos (um fluxómetro de registo pontual da perfusão sanguínea e outro de
registo em imagem). A comparação de resultados obtidos com sistemas diferentes revela
dificuldades metodológicas, uma vez que diferentes processamentos de sinal e diferentes
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métodos de calibração são utilizados nos diferentes dispositivos.
O fluxómetro comercial, Periflux 5000 da PerimedR© (Suécia), utilizado como fluxómetro
padrão na comparação com os resultados obtidos com o protótipo desenvolvido, apresenta
um volume amostrado na gama compreendida entre os 0,5 a 1 mm3 para uma separação
entre fibras emissora e receptora de 0,25 mm, e para o comprimento de onda de 780 nm,
segundo o respectivo manual de utilização [33].
Simulações Monte Carlo foram realizadas por Fredriksson et al. [34], onde foi estudada
a influência de diferentes comprimentos de onda e diferentes separações entre as fibras
ópticas na profundidade atingida pelos fotões detectados. No entanto, estas variáveis
têm de ser testadas in vivo, uma vez que a complexidade da estrutura da pele, a sua
anatomia vascular, os seus complexos mecanismos de regulação, e as variações regionais
do fluxo microcirculatório, não são tidos em conta nas simulações numéricas.
Tendo em conta os factos acima discutidos foi desenvolvido um fluxómetro protótipo com
três comprimentos de onda e três canais de detecção, que permitem a detecção de luz
dispersa por três fibras ópticas receptoras, posicionadas a diferentes distâncias da fibra
emissora. O uso destas variáveis num só protótipo permite superar problemas, tais como
diferentes processamentos de sinal e diferentes processos de calibração implementados
em diferentes dispositivos, possibilitando que a perfusão sanguínea obtida com diferentes
comprimentos de onda e fibras receptoras, posicionadas a diversas distâncias da fibra
emissora, possam ser comparadas. Além disso, e a fim de evitar factores instrumen-
tais cujos efeitos não podem ser correctamente julgados, mudanças dinâmicas como a
hiperemia reactiva pós-oclusiva (ao invés da simples monitorização contínua da perfusão
sanguínea) são avaliadas.
1.2.2 Estudos realizados em sinais de FLD
Dois estudos independentes, aplicados em sinais de perfusão sanguínea foram realizados
no decorrer dos trabalhos desenvolvidos e descritos nesta dissertação.
Um dos estudos pretende clarificar se diferenças na anatomia vascular, na espessura da
pele e no controlo fisiológico, existentes em diferentes regiões de pele, como por exemplo
na palma de mão e na face ventral do braço, afectam os sinais de perfusão sanguínea.
Para isso, foi efectuada a análise temporal e espectral de sinais recolhidos em voluntários
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saudáveis, com um fluxómetro comercial, em simultâneo, na palma de mão e na face
ventral do braço [5].
Diferentes processamentos de sinal tem vindo a ser aplicados em sinais de FLD de modo
a clarificar o efeito de certas doenças no fluxo microcirculatório. A transformada de
Fourier foi aplicada a sinais perfusão sanguínea recolhidos em pacientes com fenómeno
de Raynaud (FR) e com esclerose sistémica (SSc), no entanto não foram encontradas
diferenças entre os grupos de pacientes e o grupo de controlo [35]. Com o objectivo
de analisar o modo como as patologias referidas modificam a regularidade dos sinais de
FLD, a entropia de sinais de FLD recolhidos, antes e durante o aquecimento cutâneo
local, em pacientes (com FR e SSc) foram processados e comparados com a entropia da
perfusão sanguínea medida, nas situações referidas, em participantes saudáveis.
1.2.3 Medições invasivas - a necessidade de uma micro-sonda
As sondas laser Doppler disponíveis no mercado são baseadas no método de detecção
tradicional, onde uma fibra óptica emissora e uma fibra óptica receptora são necessárias,
restringindo o seu diâmetro externo mínimo a 450 µm. O desenvolvimento de sondas com
diâmetros menores, que permitam o acompanhamento das alterações do fluxo sanguíneo
nas estruturas cerebrais profundas, minimizando os danos nos tecidos e o seu impacto
sobre o ambiente natural, é um requisito importante para entender melhor como o cérebro
controla seu próprio fornecimento de sangue. Assim, para monitorizar as mudanças do
fluxo sanguíneo nas estruturas cerebrais profundas, foram desenvolvidas duas sondas
laser Doppler miniaturizadas, baseadas na técnica de detecção self-mixing [36]. Esta
técnica é proposta com o objectivo de ultrapassar a limitação do diâmetro externo mínimo
da sonda, imposto pelo tamanho das fibras ópticas (fibra emissora e receptora) e pela
distância de separação entre elas [12].
Esta sonda será aplicada in vivo em cérebro de ratos, acoplada a um microeléctrodo para
medição do óxido nítrico (NO). O NO é um radical livre gasoso e um mensageiro interce-
lular ubíquo produzido por três isoformas de óxido nítrico sintases (nNOS, eNOS, iNOS).
A relevância biológica da medição em simultâneo do NO e do fluxo sanguíneo cerebral
está relacionada com o papel desempenhado por esta molécula nas diversas vias de sina-
lização celular. O NO é um neuromodulador envolvido em importantes mecanismos neu-
ronais, como a aprendizagem e a memória, sendo também um potente vasodilatador [37].
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Devido à sua à sua elevada hidrofobicidade, quando produzido pelos neurónios activos,
pode difundir-se até aos vasos sanguíneos adjacentes. Uma vez nas células musculares
desses vasos, o NO promove o vaso-relaxamento aumentando assim o fluxo sanguíneo
local via activação da guanilato ciclase solúvel [37]. Estes mecanismos responsáveis pelo
acréscimo do fluxo sanguíneo local em resposta ao aumento das necessidades metabóli-
cas impostas pelo aumento de actividade neuronal é vital para o cérebro manter a sua
integridade funcional e estrutural. O desenvolvimento de abordagens experimentais que
permitam o estudo in vivo destes mecanismos, minimizando a perturbação imposta pela
necessidade de se medir de forma invasiva os eventos no seu ambiente natural, constitui
uma mais-valia para um conhecimento mais profundo da forma como o cérebro regula o
fornecimento sanguíneo local.
1.3 Estrutura da Tese
Esta dissertação está dividida em 8 Capítulos.
• No Capítulo 1 é feita uma introdução ao tema da tese, onde são relatados o
enquadramento e motivação, assim como os objectivos do trabalho desenvolvido.
Também são referidos os artigos publicados no âmbito deste trabalho.
• A fisiologia do sistema microcirculatório é relatada no Capítulo 2. Para além
disso, é descrita a fisiologia da microcirculação na pele e no cérebro de rato.
• A análise teórica subjacente à fluxometria laser Doppler é explicada noCapítulo 3.
São descritos os métodos de detecção, sendo também discutidas as limitações da
técnica.
• A descrição do software utilizado para as simulações Monte Carlo é feita no Ca-
pítulo 4. É neste capítulo que é introduzida a teoria de transporte, onde são
expostas as propriedades ópticas.
• No Capítulo 5 é descrito o protótipo para medição da microcirculação na pele
humana e são apresentados os métodos utilizados para a sua validação in vitro e in
vivo. Finalmente, os dados obtidos são discutidos e as conclusões são apresentadas.
Capítulo 1. Introdução 8
• Dois trabalhos de processamento de sinal realizados são descritos no Capítulo 6.
• No Capítulo 7 é introduzido o protótipo para medição da microcirculação em
cérebro de rato. Neste capítulo são também apresentados os métodos utilizados
para a validação in vitro e in vivo deste protótipo. Finalmente, os dados obtidos
são discutidos e as conclusões são apresentadas.
• A tese termina com oCapítulo 8, onde é feito um resumo das principais conclusões
dos trabalhos realizados e onde são descritas sugestões de trabalho futuro.
1.4 Contribuições científicas
As contribuições científicas do trabalho descrito nesta dissertação são as seguintes:
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FIGUEIRAS E., OLIVEIRA R., LOURENÇO C.F., CAMPOS R., BARBOSA R.M.,
LARANJINHA J., REQUICHA FERREIRA L.F., de MUL F.F.M., HUMEAU-HEURTIER
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Capítulo 2
Rede vascular microcirculatória
Neste capítulo é apresentado o sistema microcirculatório e é descrita a sua organização
nos tecidos biológicos que foram alvo de estudo nos trabalhos desenvolvidos e apresenta-
dos nesta dissertação.
2.1 Microcirculação
A rede vascular microcirculatória engloba os vasos com diâmetro inferior a 100 µm, i.e.,
os vasos sanguíneos mais periféricos da árvore circulatória. Esta rede é constituída por
arteríolas, que conduzem o sangue para os capilares através dos esfíncteres pré-capilares,
e capilares que por sua vez se reúnem e formam as vénulas. Existem vasos que vão
directamente das arteríolas para as vénulas, através de um mecanismo de contracorrente,
não originando redes capilares. Estes vasos são conhecidos como anastomoses arterio-
venosas (AVAs), ou simplesmente shunts vasculares [38].
A troca de nutrientes e materiais gasosos ocorre ao nível dos capilares sanguíneos, pois
estes micro-vasos são constituídos por paredes muito finas. Os capilares sanguíneos são
de extrema importância para a manutenção de um ambiente celular equilibrado, propor-
cionando um meio homeostático a todas as células do organismo [38]. Por sua vez, as
arteríolas são constituídas por músculo liso e tecido elástico, contribuindo para as capa-
cidades vasoactivas que este tipo de vasos têm. Por esta razão as arteríolas, juntamente
com os esfíncteres pré-capilares, são os principais contribuintes para a resistência vascu-
lar periférica. Esta resistência tem a capacidade de alterar aspectos centrais do sistema
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cardíaco, e tem como função diminuir a pressão arterial para o nível de pressão dos ca-
pilares, de modo a facilitar as trocas entre os vasos e os tecidos [38]. Foi já demonstrado
que o fluxo nos capilares é de natureza pulsatória (intermitente) devido à actividade
rítmica vasomotora dos esfíncteres pré-capilares. Estes esfíncteres também respondem
a alterações locais químicas de metabolitos, ou a estímulos do sistema simpático. Em
conjunto com as arteríolas, os esfíncteres pré-capilares também ajustam a quantidade de
fluxo de sangue de modo a responder às necessidades energéticas dos tecidos [38].
O fluxo microcirculatório é controlado pelo sistema nervoso autónomo, mas também
pode sofrer alterações devido a variações na concentração de gases e hormonas no san-
gue, ou devido a factores físicos como variações de temperatura e pressão [29]. Estes
estímulos aumentam ou diminuem a perfusão microvascular regulando a vasoconstrição
ou a vasodilatação das arteríolas.
Os AVAs, presentes apenas em algumas regiões da pele, têm a capacidade de aumentar
ou diminuir rapidamente o fluxo sanguíneo de modo a alimentar ou a drenar a rede
capilar [39]. Para além disso, têm funções termo-regulatórias, pois regulam a temperatura
corporal através da dissipação do calor para o ambiente, mediante a modulação do fluxo
sanguíneo nestes vasos [39].
2.1.1 Microcirculação cutânea
A pele é o maior órgão do corpo humano e tem como função proteger o corpo de factores
externos, como a temperatura e os agentes patogénicos. Um desenho esquemático repre-
sentando a estrutura da pele e a sua microcirculação pode ser visto na figura 2.1. A pele
é constituída por uma camada superficial, a epiderme, e uma camada profunda, a derme,
que por sua vez está ancorada à hipoderme [40, 41]. Esta última é também conhecida
como tecido ou gordura subcutâneo.
A epiderme, com uma espessura que varia entre 50 e 400 µm, não contêm vasos sanguí-
neos e é transparente à luz, principalmente à radiação no infra-vermelho próximo. Esta
camada contêm um cromóforo, a melanina, que contribui para a coloração da pele. A
melanina absorve luz para o intervalo de comprimentos de onda compreendido entre os
200 e os 800 nm [40, 41], sendo que o seu coeficiente de absorção diminui com o aumento
do comprimento de onda. A derme, localizada por baixo da epiderme, é constituída
por fibras de colagénio, fibras elásticas, tecido conjuntivo, e possuí também uma rede
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microvascular. A camada mais superficial desta rede vascular, localizada a 400-500 µm
da superfície da pele, é conhecida como derme papilar. Na derme papilar os capilares
sanguíneos formam laços capilares que fornecem nutrientes e eliminam desperdícios das
células cutâneas [29, 40, 41]. Na camada inferior, o plexo subpapilar, constituído por
uma densa rede microvascular, sustenta os laços capilares. Este plexo está em contacto
com o plexo subcutâneo através de uma rede de arteríolas ascendentes e vénulas des-
cendentes, que constituem a derme reticular. Os dois plexos são constituídos por vasos
sanguíneos com uma orientação paralela à superfície da pele, enquanto que os vasos san-
guíneos presentes na derme reticular têm uma orientação perpendicular [40, 41]. O plexo
cutâneo está a 1,9 mm da superfície da pele [29]. Nalgumas zonas como os dedos, o
nariz, os lábios e as orelhas podem ser encontrados os AVAs entre os dois plexos referidos
[29]. A camada mais profunda, o tecido subcutâneo, é constituída por artérias e veias de









Figura 2.1: Ilustração da microcirculação cutânea.
De acordo com a literatura, 10% do fluxo cutâneo está presente na microcirculação nutri-
cional e 90% está nos vasos maiores e mais profundos da camada termo-regulatória e nas
áreas com fluxo sanguíneo com velocidades maiores [19, 40]. Os movimentos e direcções
dos glóbulos vermelhos nos capilares e nos vasos maiores são diferentes. Nos capilares
eles seguem um único percurso porque o tamanho do lúmen é aproximadamente o diâme-
tro dos glóbulos vermelhos, enquanto que nas arteríolas e vénulas ocorrem movimentos
transversos (há um volume tri-dimensional de sangue) [1].
Capítulo 2. Rede vascular microcirculatória 14
Vários fenómenos fisiológicos causam oscilações na microcirculação cutânea. A análise
espectral dos sinais de perfusão sanguínea, no intervalo de frequências entre 0,0095 e
1,6 Hz, revela oscilações distribuídas em determinados intervalos de frequência, sendo já
conhecida a sua causa fisiológica. Foram identificadas 6 bandas de frequência caracte-
rísticas na microcirculação cutânea, com origem em mecanismos de regulação central ou
local [4244]. As referidas bandas de frequência reflectem as influências [42, 44, 45]:
• do batimento cardíaco (0,4 a 1,6 Hz);
• da frequência respiratória (0,15 a 0,4 Hz);
• da actividade miogénica das células do músculo liso presentes nas paredes dos vasos
sanguíneos, que regulam a pressão sanguínea (0,06 a 0,15 Hz)
• da actividade neurogénica e metabólica, provocada pelo sistema simpático, que
regula a pressão sanguínea através da regulação do diâmetro dos vasos sanguíneos
(0,02 a 0,006 Hz);
• da actividade endotelial relacionada com a actividade metabólica da perfusão local
(0,0095 a 0,02 Hz); e
• doutros mecanismos endoteliais, como o factor de hiperpolarização derivado do
endotélio (0,005-0,0095 Hz).
Cada um destes intervalos de frequência foi estimado tendo em conta possíveis variações
(temporais e inter-sujeitos) e pode ser aplicada em indivíduos saudáveis ou atléticos,
assim como em pacientes com problemas cardíacos [44].
2.1.1.1 Monitorização da microcirculação cutânea
Apesar da microcirculação ter sido descoberta à algumas décadas [38], os métodos para
estudar esta parte do sistema circulatório estão menos desenvolvidos, quando compara-
dos com as técnicas de medição de fluxo nos vasos grandes. As principais razões são a
complexidade da rede microcirculatória tri-dimensional, assim como as diferentes funções
do fluxo sanguíneo, nomeadamente a regulação da temperatura, a regulação nutricional
e hormonal, e o transporte enzimático [46]. Existem uma série de técnicas para medir a
microcirculação sanguínea na pele, tais como capilaroscopia clínica, termografia, conduti-
vidade térmica, pletismografia, etc. [47, 48]. A FLD tem vindo a estabelecer-se como um
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método eficaz e de confiança para a monitorização do fluxo sanguíneo microcirculatório,
no entanto, tal como as outras técnicas referidas, não tem capacidade para discriminar
a profundidade ou o tipo de vasos monitorizados [47].
A pele é provavelmente o orgão mais estudado através da técnica de FLD e a sua micro-
circulação é afectada de diversas maneiras [48]. O plexo superficial e os laços capilares
são afectados por doenças como os eczemas, a psoríase e o acne, enquanto que a micro-
circulação profunda é mais afectada por alterações cardiovasculares centrais. Por outro
lado, doenças complexas, como a diabetes podem actuar nos dois níveis de microcircula-
ção [49]. No caso da diabetes, estimou-se que em 2010 6,4 % da população mundial sofria
desta maleita, sendo que se espera que esse número cresça para 7,8% em 2030 [50]. A di-
ferenciação do fluxo sanguíneo superficial e profundo na avaliação da perfusão sanguínea
cutânea em pacientes com fenómeno de Raynaud, com diabetes, com doenças vasculares
periféricas, arteriosclerose, doenças obstrutivas e oclusivas, ou o acesso à profundidade
de queimaduras cutâneas, etc. [49, 51] pode revelar informação valiosa de diagnóstico e
aumentar a nossa compreensão acerca d as referidas maleitas [19].
A avaliação da microcirculação, através do uso de métodos não invasivos com o mínimo
de influência nos parâmetros em estudo, como é o caso da FLD, pode ser uma janela
para a compreensão da fisiologia e das patologias do sistema microcirculatório [39].
2.1.2 Microcirculação do cérebro de ratos
A rede microcirculatória presente no cérebro é, em geral, mais heterogénea do que a
existente nos restantes órgãos. Nos ratos, as artérias e veias cerebrais não formam pares
(como acontece nos outros órgãos), estando ligadas através de uma complexa rede capilar
[52]. O fluxo microcirculatório no cérebro de ratos apresenta variações espaciais nas suas
diversas estruturas. Na matéria branca há uma baixa densidade de capilares, enquanto
que, nas estruturas do sistema auditivo pode encontrar-se uma grande densidade de
capilares [53]. No entanto não é conhecido se a densidade de fluxo varia ao longo das
diferentes camadas de uma determinada estrutura. No hipocampo do cérebro de ratos, a
distribuição vascular também não é homogénea ao longo das suas várias estruturas nem
ao longo do seu eixo dorso-ventral. A região ventral do hipocampo é mais vascularizada





Neste capítulo é introduzida a teoria essencial para a compreensão da técnica de fluxo-
metria laser Doppler (FLD), onde é explicado o efeito Doppler assim como a perspectiva
dada pela análise do efeito speckle. São apresentadas as expressões matemáticas para
estimação dos parâmetros a ser medidos (perfusão, e concentração e a velocidade dos
glóbulos vermelhos) e são referidos os métodos de imagiologia da perfusão laser Doppler
(IPLD) e de monitorização pontual da perfusão laser Doppler (MPLD). É também feita
a distinção entre detecção self-mixing e não self-mixing e são analisadas as limitações da
técnica de FLD.
3.1 Análise Histórica
Os primeiros trabalhos experimentais na área da FLD tiveram lugar na década de 70
[56, 57]. Diversos dispositivos com diferentes configurações foram utilizadas desde então,
e o método original foi desenvolvido e melhorado. No início da década de 1980 foi
introduzido o primeiro fluxómetro de MPLD, com capacidade de monitorizar de forma
pontual as variações temporais da microcirculação em tempo real, utilizando para isso
sondas compostas por fibras ópticas [58]. Mais tarde surgiu a IPLD onde um mapa
espacial da perfusão microcirculatória é estimado [58]. Hoje em dia existem sistemas de
MPLD e de IPLD disponíveis no mercado.
Como o próprio nome indica, esta técnica utiliza o efeito Doppler para medir o fluxo
microcirculatório. O efeito Doppler é conhecido desde meados do século XIX e explica
as alterações na frequência de uma onda quando há movimento relativo entre a fonte da
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onda e o observador [59]. Como a alteração na frequência depende da velocidade relativa
entre a fonte e o observador este efeito pode ser usado para medir velocidades.
O efeito self-mixing começa a ser notado logo após a invenção do laser em 1960. Nessa
altura foi registada a presença de um feedback externo para a cavidade laser que induzia
a modulação da intensidade da saída de um laser de gás [60]. O primeiro velocíme-
tro laser Doppler baseado no efeito self-mixing foi apresentado por Rudd (1968) [61],
onde era usado um laser de He-Ne para medir a velocidade de partículas dispersoras.
Equipas de investigadores desenvolveram diferentes aplicações para o efeito self-mixing,
nomeadamente medição de velocidades [6264], medição de deslocamentos, distâncias e
vibrações [6570], etc. Esta técnica também começou a ser utilizado em óptica biomé-
dica, nomeadamente, na fluxometria laser Doppler [71, 72], no registo da onda de pulso
sanguínea [73], no registo da pressão sanguínea contínua [74] e na medição das vibrações
da pele [75].
3.2 Análise Teórica
A fluxometria laser Doppler é uma técnica que permite monitorizar a microcirculação
sanguínea de um modo não-invasivo. Nesta técnica é iluminado um tecido biológico com
luz coerente. No tecido a luz pode ser reflectida, transmitida, absorvida ou dispersa. No
caso de a luz ser dispersada por partículas em movimento, como é o caso dos glóbulos
vermelhos, ocorre um desvio na frequência, de acordo com o efeito Doppler. Os fotões
desviados são depois detectados, juntamente com os fotões dispersados por partículas
estáticas [18, 76].
3.2.1 O efeito Doppler
O efeito Doppler explica a alteração que ocorre na frequência de uma onda quando há
movimento relativo entre a fonte e o detector da onda. Quando a fonte e o detector se
aproximam as ondas emitidas são comprimidas, caso contrário elas expandem-se [59].
No efeito Doppler a frequência recebida, f ', está relacionada com a frequência original,
f, e com a velocidade relativa da fonte, vf , com a velocidade do observador, vo, e com a
velocidade das onda no meio, v, através da expressão:
f ′ = f
v ± vo
v ± vf , (3.1)
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onde a escolha do uso dos sinais + ou - é feita de acordo com a convenção de que se a
fonte e o observador se estão a aproximar a frequência recebida, f ', será maior do que a
frequência original, caso contrário será menor.
3.2.2 Desvio Doppler único
Quando luz incidente choca com uma célula em movimento, como um glóbulo vermelho
num capilar, a frequência da radiação dispersada pela célula será diferente da radiação
incidente, através de um factor ωd. Este factor é o bem conhecido desvio Doppler,
descrito na secção anterior. Devido à velocidade baixa dos eritrócitos nos tecidos, o
desvio Doppler é bastante pequeno, quando comparado com a frequência angular da luz
incidente, ωi [46]:
ωi >> ωd. (3.2)
Os vectores e os ângulos de propagação de um fotão que interage com um glóbulo verme-
lho em movimento (GVM) estão ilustrados na figura 3.1. A amplitude do desvio Doppler
depende do comprimento de onda da luz no tecido, λt, do ângulo de dispersão θ, e da
direcção e da velocidade do dispersor (~vd). Assumindo que o fotão incidente, represen-
tado pelo vector de propagação ~ki, é dispersado na direcção ~kd, o vector de dispersão
resultante é dado pela expressão [18, 77]:
~q = ~ki − ~kd = 2ksin(θ/2) = 4pi
λt
sin(θ/2) (3.3)
Figura 3.1: Representação esquemática dos vectores e dos ângulos de propagação de
um fotão antes e depois de dispersado por um glóbulo vermelho em movimento.
A amplitude do desvio Doppler resultante é dada pela expressão:
ωd = ~q · ~vd = 4pi
λt
v sin(θ/2) cos(ϕ) cos(α), (3.4)
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onde ϕ é o ângulo entre o vector de dispersão e ~ki, e α é o ângulo entre ~vd e o plano de
dispersão [77]. A dedução desta equação pode ser encontrada na literatura [58].
O desvio Doppler máximo (ωmax) deduzido a partir da expressão anterior, para uma















onde n é o índice de refracção do tecido. Se considerarmos um glóbulo vermelho a
deslocar-se com uma velocidade de 1 mm/s num meio com um índice de refracção igual
a 1,4; teremos um desvio Doppler máximo de 27705, 22411 e de 21196 Hz para os
comprimentos de onda de 635, 785 e 830 nm, respectivamente. Estes valores, quando
comparados com as frequências da luz original, 4, 7 × 1014, 3, 8 × 1014 e 3, 6 × 1014
Hz são muito pequenos. Esta pequena alteração é impossível de ser detectada com
espectroscopia tradicional, por isso, na técnica de FLD é detectado o batimento originado
pela interferência das ondas dispersadas com a onda original.
3.2.3 Onda de batimento
Examinando o problema do ponto de vista ondulatório, se considerarmos duas ondas
sinusoidais, y1 e y2, com a mesma amplitude A e fase na origem, ambas a propagarem-se
na mesma direcção e com o mesmo sentido, com comprimentos de onda (ω1 e ω2) e
números de onda (k1 e k2) próximos, representadas pelas expressões:
y1 = A sin(k1x− ω1t),
y2 = A sin(k2x− ω2t), (3.6)
pode afirmar-se que k1 ≈ k2 ≈ k ≈ k1+k22 e que ω1 ≈ ω2 ≈ ω ≈ ω1+ω22 , pois os
comprimentos de onda e as frequências das duas ondas são semelhantes. Se definirmos









e se usarmos a propriedade:







podemos obter algebricamente a soma das duas ondas:
y = y1 + y2 = 2A cos(∆kx−∆ωt) sin(kx− ωt). (3.9)
As diferenças ∆k e ∆ω, embora pequenas, não são desprezáveis. A onda de batimento
é uma onda sinusoidal progressiva, dada pela função seno, mas cuja amplitude varia no
espaço e no tempo de acordo com 2Acos(∆kx −∆ωt). A velocidade de propagação da
onda, ou melhor, a velocidade de propagação da fase é dada por vfase = ωk , e a velocidade
de grupo é dada por vgrupo = ∆ω∆k , a qual não coincide, em geral, com a velocidade de
fase.
Na fluxometria laser Doppler a onda de batimento é obtida a partir da interferência
entre luz laser que sofreu dispersão Doppler com a luz original, reflectida ou dispersada
em partículas estáticas. A amplitude da onda resultante, oscila com uma frequência
muito menor do que a própria onda [59]. Como esta frequência é igual à diferença das
frequências das ondas originais, o desvio da frequência produzido pelo efeito Doppler
pode ser determinado.
3.2.4 Detecção homodínica e heterodínica
Nos tecidos biológicos, os ângulos θ e ϕ (equação 3.4) são considerados aleatórios por
três motivos [59]:
• as dispersões antecedentes, sofridas pelo fotão incidente, em partículas estáticas
tornam aleatória a direcção do fotão quando este encontra uma partícula em mo-
vimento;
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• devido à orientação mais ou menos aleatória dos capilares, os GVM vão ter direcções
aleatórias; e
• desde o ponto de injecção até ao ponto de detecção, os fotões podem sofrer múltiplos
desvios Doppler.
Estes três efeitos em conjunto provocam o espalhamento da distribuição das frequências
desviadas, que idealmente deveria ser um único pico, e tornam as medições insensíveis
à direcção do fluxo sanguíneo. Para além disso, é preciso ter em conta que os glóbulos
vermelhos não têm todos a mesma velocidade, mas sim uma distribuição de velocidades,
o que também contribui para a existência de diferentes desvios de frequência [59]. Isto
resulta na impossibilidade de se medirem velocidades locais, pois apenas se pode estimar
a velocidade média ao longo do volume medido.
A luz que atinge o detector pode ter a frequência original, se foi dispersada por partí-
culas estáticas, ou pode ter uma distribuição de frequências relacionadas com os efeitos
referidos. Fotões com a frequência original podem interferir com fotões desviados, mas
fotões dispersados com diferentes frequências também podem interferir originando um
batimento [59]. Na terminologia laser Doppler, o sinal gerado pelo fotodetector que pro-
vém apenas da interferência de luz que sofreu desvio Doppler é conhecido como sinal
homodínico, enquanto que o sinal produzido pela interferência de luz desviada com luz
não desviada é conhecido como sinal heterodínico [78].
O grau com que as componentes heterodínica e homodínica influenciam a corrente no
detector é determinado pela quantidade de fotões desviados: se houver muitos fotões
desviados resulta numa grande componente homodínica e vice-versa [77].
3.2.5 Efeito speckle
O speckle é um efeito de interferência aleatório que surgiu com o aparecimento do la-
ser. Quando a luz laser incide numa superfície como papel, metal não polido ou vidro,
observa-se um padrão granulado de alto contraste que é difícil de focar [59]. O mesmo
efeito ocorre quando a luz é reflectida ou dispersada por um meio túrbido. Este padrão de
interferência é produzido pela luz reflectida ou dispersada em diferentes regiões de uma
superfície rugosa iluminada, e que por isso percorre diferentes distâncias ópticas antes de
chegar ao plano da imagem. A intensidade resultante para um dado ponto na imagem é
determinada pelas interferências construtivas e destrutivas dos fotões dispersados. Se a
Capítulo 3. Fluxometria laser Doppler 23
amplitude resultante for zero, porque as ondas se cancelam, é visto um ponto escuro de
speckle, enquanto que se todas as ondas, que chegam a um ponto da imagem, estiverem
em fase é observado um máximo de intensidade [59]. A dinâmica do padrão de speckle
oscila, quando ocorre desvio Doppler, tanto em intensidade como na posição dos pontos
de speckle, com uma frequência média relacionada com a velocidade dos dispersores [77].
O estudo da análise estatística das flutuações de speckle pode revelar informação acerca
do movimento dos dispersores [59].
O efeito speckle têm sido utilizado em medições de deslocamento, distorção e tensão,
avaliação da rugosidade de superfícies e medição de velocidades. Algumas destas aplica-
ções são na área da engenharia biomédica, inclusivamente em fluxometria laser Doppler
[59, 64].
Apesar da interferência speckle parecer completamente diferente do método baseado no
efeito Doppler, a análise matemática das duas técnicas mostra que de facto estas duas
aproximações são idênticas [59, 79]. A aproximação baseada no efeito Doppler envolve
a sobreposição de duas ondas com frequências próximas e a detecção da frequência de
batimento resultante, enquanto que a aproximação baseada no efeito speckle descreve as
alterações temporais das flutuações de intensidade da luz dispersa como sendo causadas
pelas variações aleatórias da fase de fotões que percorreram distâncias diferentes. De
qualquer modo, foi demonstrado que a frequência detectada é a mesma para as duas
teorias [59, 79], o que indica que as duas aproximações são diferentes perspectivas de
olhar para o mesmo fenómeno.
3.2.6 Do campo electromagnético à função de autocorrelação




onde ωi é a frequência da luz original, E0i é a amplitude da onda incidente e ~r = ~vdt+ ~r0
descreve a posição actual do fotão [76]. O vector que representa o campo eléctrico do
fotão dispersado é dado pela expressão:
~Ed = E0de
i(ωit−~ki·~r)+i ~kd· ~vdt, (3.11)
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onde E0d é a amplitude do fotão dispersado. Do rearranjo da expressão anterior resulta:
~Ed = E0de
iωite−i ~kd·~r0e−i~q· ~vdt. (3.12)
O campo eléctrico do fotão dispersado é então descrito pela frequência da luz incidente,
ωi, uma constante de fase que não varia no tempo, ~kd · ~r0, e um factor de fase que varia
com o tempo, e que descreve a frequência angular desviada (ωd = ~q · ~vd) [76].
A função de autocorrelação (ACF) da fotocorrente produzida pelo fotodetector numa
área de coerência é representada pela expressão [76]:
ACF = 〈i(0)i(τ)〉













ei( ~qm· ~vm− ~qn· ~vn)τ
〉
,
onde id e ind representam as correntes originadas por fotões desviados e não desviados,
respectivamente, e Nd é o número de interacções entre os fotões e os dispersores móveis.
Os três primeiros termos representam o sinal invariável no tempo, i.e., o sinal DC, e o
quarto termo representa o sinal heterodínico, no qual existem contribuições de fotões
desviados e não desviados. Finalmente o quinto termo representa a interferência ho-
modínica, apenas constituído pelo sinal gerado por fotões que sofreram desvio Doppler
[76]. Para uma concentração moderada de GVM o termo heterodínico domina sobre a
componente homodínica.
3.2.7 Estimação da Perfusão
O espectro de potência descreve a potência da distribuição de frequências de uma série
temporal. De acordo com o teorema de Wiener-Khintchine, a transformada de Fourier
da ACF é equivalente ao espectro de potência do sinal [80]. Através da dedução da ACF,
e ignorando o termo homodínico, pode ser demonstrado que a concentração de glóbulos
vermelhos em movimento (CGVM), e a perfusão Perf, definida como a concentração de
glóbulos vermelhos (GV) multiplicada pela a velocidade média dos mesmos, podem ser
estimadas a partir do espectro de potência Doppler [18, 58, 76, 77]. Tendo em conta que
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a CGVM pode ser estimada a partir do momento de ordem zero (M0), e a perfusão a









onde P (ω) representa o espectro de potência Doppler, e ω representa a frequência angular.
Estas expressões só são válidas para baixas concentrações de GV, caso contrário a CGVM
e a Perfprima não variam linearmente com a concentração de GV no tecido [77]. Por outro
lado, a relação entre a Perfprima e a velocidade média dos GV é sempre linear, desde
que a concentração de GV se mantenha constante e que a distribuição de frequências da
fotocorrente esteja dentro da gama de frequências do sistema [77]. A velocidade média
dos GVM pode ser estimada a partir do momento reduzido (M1/M0) [18].
3.3 Métodos de detecção
Na fluxometria laser Doppler pode ser feito o registo da perfusão sanguínea em imagem
(IPLD) ou num único ponto de tecido (MPLD), sendo que dois métodos de detecção
podem ser utilizados: self-mixing e não self-mixing. Nos fluxómetros comerciais apenas
se emprega detecção não self-mixing.
3.3.1 Monitorização pontual da perfusão laser Doppler
Na MPLD não self-mixing são utilizadas fibras ópticas que conduzem a luz lazer para
o tecido e que recolhem a luz dispersada guiando-a até um fotodetector. Tipicamente
são utilizados espaçamentos entre fibras na gama dos 250 a 500 µm [39]. As sondas
podem ser desenhadas para aplicação na superfície do tecido ou colocadas em agulhas
para registo da perfusão intra-tecido. No tecido os fotões percorrem caminhos aleatórios
desde a fibra emissora até à fibra receptora.
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3.3.2 Imagiologia da perfusão laser Doppler
Na IPLD não self-mixing é registada uma imagem 2D da perfusão sanguínea através de
um feixe de luz laser que varre uma determinada área de pele sem que haja contacto
físico com o tecido. A luz laser de baixa potência é guiada para o tecido com a ajuda
de um espelho móvel [58] e a porção de luz dispersa é guiada para o fotodetector, que
geralmente está próximo do laser, através do mesmo espelho [58]. O sistema de espelhos,
o laser e o fotodetetor são colocados numa câmara de varrimento posicionada entre 0,1 a
1 m da superfície do tecido. Outros métodos utilizam para a detecção câmaras CMOS.
3.3.3 Interferometria self-mixing
A interferometria é uma técnica de sobreposição de duas ou mais ondas, resultando
numa onda nova, com diferentes características, que pode ser utilizada para explorar as
diferenças entre as ondas iniciais. Uma vez que esta técnica é um fenómeno transversal a
todo o tipo de ondas, ela é aplicável a um largo espectro de campos, incluindo astronomia,
metrologia óptica, oceanografia, sismologia e mecânica quântica.
A interferometria self-mixing ocorre quando luz laser reflectida ou dispersada por uma
superfície difusora se mistura com a luz original na cavidade laser, causando a modulação
da potência e da frequência da luz laser [72]. Estas flutuações de potência podem ser
detectadas pelo fotodetector de monitorização localizado no lado oposto à saída da luz
da cavidade laser. No caso de terem ocorrido alterações na luz reflectida ou dispersada,
devido às propriedades físicas do dispersor (e.g. a sua velocidade de deslocamento), a
medição da sua interferência com luz laser original pode acrescentar valor informativo
acerca dessas mesmas propriedades [81].
Devido aos movimentos que ocorrem nos tecidos biológicos, a luz laser dispersada ou
reflectida nestes tem amplitude e fases variáveis, i.e., a sua fase e amplitude e variam
com o tempo de um modo aleatório. O seu feedback na cavidade laser causa a modulação
aleatória do limiar do ganho e da frequência lasing da luz laser [72, 82], uma vez que
provoca alterações no número de transportadores na área activa e no limiar da corrente
de excitação [83]. Consequentemente a potência de saída do díodo laser apresentará
variações aleatórias que podem ser detectadas por um fotodíodo que se encontra na
parte de trás da cavidade laser [72]. Deste modo, a luz que regressa à cavidade laser tem
um papel activo no processo de geração laser e no efeito de inversão [83]. A presença de
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feedback óptico externo afecta não só o limiar do laser mas também a sua distribuição
espectral [84].
Equipamentos baseados no efeito self-mixing podem ser aplicados para registar diferentes
parâmetros cardiovasculares de modo não-invasivo, tais como a forma da onda de pulso,
o atraso da onda de pulso e o fluxo sanguíneo [83].
3.3.3.1 Análise Teórica
O modelo de três espelhos de Fabry-Perot é o método mais utilizado para explicar a
origem da interferência self-mixing [85]. Neste modelo as flutuações da intensidade da
luz são explicada através das alterações de potência dentro da cavidade do laser que






Figura 3.2: Modelo de três espelhos que ilustra o efeito self-mixing num díodo laser
semicondutor onde PD representa o fotodíodo, e E1, E2 e E3 representam os espelhos.
Para a análise matemática do efeito self-mixing, é considerado que o feedback óptico é
de fraca potência e que é utilizado um díodo laser semicondutor. Os espelhos E1 e E2
formam a cavidade laser, que tem um comprimento L e um índice de refracção efectivo
de µe. Os espelhos estão localizados no eixo óptico dos xx, sendo que E1 está em x = 0.
O alvo externo, E3, está localizado a uma distância Lext de E2, sendo que Lext >> L
[81]. PD representa o fotodíodo de monitorização do díodo laser.
Se substituirmos o espelho E2 por um espelho efectivo, que combina E2, E3 e a cavidade
externa, a amplitude do coeficiente de reflexão do espelho efectivo, r2, resultante é de
[86]:
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onde r2s e r2ext são as amplitudes do coeficiente de reflexão do espelho E2 e do alvo
externo E3, respectivamente. τext=2Lext/c corresponde ao tempo de ida e volta da luz
na cavidade externa, que se assume ser o ar, f é a frequência e c representa a velocidade
da luz [82, 87]. Reflexões múltiplas na cavidade externa são ignoradas, uma vez que
| r2ext || r2s | [87].
Para que o laser funcione correctamente, os critérios de fase e de amplitude, que obrigam
a que a fase da onda seja um múltiplo inteiro de 2pi numa viagem de ida e volta na
cavidade laser, tem de ser satisfeitos. Se utilizarmos a equação 3.17, tendo em conta








onde κext é uma constante de feedback proporcional ao coeficiente de reflexão do alvo
(κext = (1− |r2s|2)r2ext/r2s) que varia entre zero e um [81, 88].
Quando o alvo se move, a luz reflectida ou dispersada sofre um desvio na frequência
proporcional à sua velocidade. De acordo com o efeito Doppler a frequência desviada,





onde v é a velocidade do alvo em movimento, λ é o comprimento de onda da luz laser e ϕ
é o ângulo entre o eixo óptico e ~v [81]. Se a velocidade dos dispersores for paralela ao eixo
óptico, a equação fica reduzida a f ′ = 2v/λ. Resolvendo em ordem à velocidade, v =
f ′λ/2, e substituindo a expressão resultante na equação 3.18 pode ver-se que as flutuações
na potência do díodo laser estão relacionadas com a frequência Doppler desviada [81].
Isto demonstra que é possível determinar-se a velocidade do alvo através da medição das
flutuações de potência.
A modulação da intensidade do efeito self-mixing tem um comportamento interessante







onde C representa a corrente de operação do díodo laser e Cth corresponde à corrente
no limiar. Rt é a reflectividade do alvo e ηeff representa a eficiência do acoplamento da
luz que regressa à cavidade laser.
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3.3.3.2 Vantagens da interferometria self-mixing
O recurso a díodos laser para detecção self-mixing tem vantagens quando comparado
com outros sistemas de interferometria convencionais, uma vez que [70, 72, 81, 83, 84]:
• utiliza um esquema de medição óptico simples, pois não necessita de divisores de
feixes ou de fotodetectores externos, sendo apenas preciso um díodo laser com fibras
ópticas ou lentes, o que torna o sistema compacto;
• não requer filtros espaciais, necessários na interferometria convencional, devido à
abertura da face frontal do laser e à pequena área de detecção do fotodíodo;
• é de fácil alinhamento, visto que o sistema tem apenas um eixo óptico;
• o sistema é constituído por componentes baratas (díodos laser semicondutores);
• não são necessárias componentes adicionais;
• não é necessário o esquema heterodínico, porque a mistura heterodínica acorre
dentro da cavidade do laser;
• tem a mesma sensibilidade à fase que a interferometria convencional;
• não depende do tamanho de coerência da fonte;
• permite a descriminação da direcção do alvo;
• pode ser atingida uma precisão que corresponde a metade do comprimento de onda
da fonte; e
• tem dimensões reduzidas.
3.4 Limitações da FLD
Devido às heterogeneidades da anatomia da pele e ao pequeno volume de tecido mo-
nitorizado, a MPLD é muito sensível às variações espaciais da perfusão sanguínea e às
propriedades ópticas do tecido [58], por isso, os resultados obtidos num único local não
são representativos de todo o tecido [39, 90]. Para além disso, a microcirculação é muito
variável no tempo e é afectada por factores que não podem ser totalmente controla-
dos simultaneamente. São necessários procedimentos operacionais e métodos de análise
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para melhorar a reprodutibilidade das medições na monitorização pontual da perfusão
sanguínea [29].
Na MPLD não se consegue discernir a origem das flutuações da intensidade da luz laser.
Flutuações na intensidade da luz podem não ser só causadas por células sanguíneas em
movimento, mas também por movimentos da sonda, ou devido a contracções musculares
(artefactos de movimento). Estas perturbações podem originar um sinal com uma magni-
tude maior do que a própria perfusão sanguínea [29]. Caso elas não possam ser evitadas,
o sinal deverá ter uma grande resolução temporal para que sejam detectados picos de
movimento [58]. Os movimentos das fibras ópticas podem ser eliminados com a colocação
do díodo laser e do fotodetector na própria sonda, eliminando assim, a necessidade de
fibras ópticas [39].
Na fluxometria laser Doppler há muitas dificuldades na estimação do volume e profundi-
dade amostrada nas medições, não existindo discriminação entre perfusão nutricional e
perfusão total [39, 90]. A distância entre as fibras de iluminação e detectora assim como
comprimento de onda utilizado influenciam o volume de tecido medido, mas infelizmente
o efeito destas variáveis nas medições in vivo não é completamente conhecido [29].
Actualmente a técnica de FLD não dá medições absolutas da perfusão sanguínea (ou
seja, ml/min/m3). É utilizada uma unidade arbitrária chamada unidade de perfusão
(UP). Isto deve-se ao escasso conhecimento de variáveis como o volume exacto de tecido
monitorizado, a direcção do fluxo sanguíneo, e a quantidade de vasos e o seu tamanho
no volume medido [29]. No meio clínico este é um factor limitador e a principal razão
pela qual os sistemas de FLD não são utilizados diariamente nos serviços de saúde [58].
Movimentos térmicos de dispersores que normalmente são considerados estáticos provo-
cam dispersão Doppler. Este é um dos factores que contribui para o aparecimento de
perfusão durante a oclusão arterial, conhecido como zero biológico. Outros efeitos não
térmicos também podem contribuir para o zero biológico, nomeadamente os movimentos
das paredes dos vasos, a não interrupção total da perfusão, ou o ruído eléctrico do sis-
tema [58]. O zero biológico pode ser uma grande parte do sinal se na medição da FLD
houver baixas perfusões ou se a temperatura aumentar [58].
Aparelhos comerciais de FLD utilizam diferentes métodos de processamento de sinal.
Cada fabricante implementa o seu próprio algoritmo, e a sua própria técnica de calibra-
ção. O sinal final de fluxo está relacionado com o fluxo mas foi demonstrado que cada
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aparelho dá valores de fluxo sanguíneo distintos para as mesmas condições [29].
Outra limitação da técnica de FLD provêm da natureza da própria fórmula da perfusão
que depende de dois parâmetros: da velocidade dos glóbulos vermelhos e da concentra-
ção dos mesmos. Se por um lado houver uma rede capilar rarefeita, com uma elevada
velocidade dos glóbulos vermelhos, vai ser medido um sinal de perfusão normal ou ele-
vado. Se por outro lado, houver capilares com diâmetros grandes, a concentração de
glóbulos vermelhos será elevada, mas a sua velocidade será baixa, donde se obterá um
fluxo sanguíneo normal. Apesar de nos dois casos a estrutura microcirculatória estar
comprometida, esse efeito não será visível nas medições basais da perfusão sanguínea.

Capítulo 4
Método de Monte Carlo
Neste capítulo é descrito, de forma sucinta, o software usado nas simulações Monte
Carlo, gentilmente cedido pelo Prof. Doutor Frits de Mul. É feita uma introdução à
teoria do transporte da luz onde são referidas as propriedades ópticas, e onde é analisada
a função de fase que melhor representa a distribuição angular da luz dispersada nos
tecidos biológicos. Posteriormente é feita a descrição geral das simulações e das suas
diferentes etapas (lançamento dos fotões, mecanismo de propagação dos fotões, absorção
e dispersão dos fotões e terminação). São apresentados os métodos utilizados para a
implementação dos perfis de velocidade e para construção do espectro de frequências.
4.1 Introdução
O método de Monte Carlo, proposto pela primeira vez por Metropolis e Ulam [91], é
uma técnica estatística utilizada em simulações estocásticas com aplicações importantes
em áreas tão diversas como a física, a matemática e a biologia. Este método é utilizado
como forma de obter aproximações numéricas de funções complexas, sendo que envolve
a geração de observações com uma determinada distribuição de probabilidades, e o uso
da amostra obtida para aproximar a função de interesse [92].
A propagação de fotões num meio túrbido, como a pele, é um processo complexo onde
ocorrem processos de absorção e de dispersão, criando relações não lineares entre a
intensidade do sinal detectado e as propriedades ópticas do tecido [77]. É muito difícil
produzir modelos analíticos tratáveis do transporte da luz nesses meios, necessários para,
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por exemplo, extrair os valores das suas propriedades ópticas. Simulações Monte Carlo
do transporte da luz são uma ferramenta útil para resolver este tipo de problemas.
No método Monte Carlo o transporte da luz nos tecidos é descrito sob a forma de fotões
que viajam ao longo de uma amostra. Na amostra, os fotões podem ser reflectidos ou
refractados quando encontram uma fronteira, dispersados pelas partículas presentes no
meio (o que resulta numa mudança de direcção) ou podem ser gradualmente absorvi-
dos. O fenómeno de dispersão é determinado por uma função de dispersão adequada,
enquanto que os fenómenos de reflexão ou refracção são determinados pela bem conhe-
cida relação de Fresnel. Entre estes eventos, o fotão propaga-se no meio, e o caminho
óptico livre médio na amostra vai determinar o comprimento do caminho a percorrer pelo
fotão [92, 93]. O caminho a percorrer, os ângulos de desvio, a escolha entre dispersão
e absorção, e entre reflexão e refracção, são determinadas por decisões baseadas em nú-
meros aleatórios [92, 93]. São também utilizados mecanismos capazes de destruir fotões
irrelevantes que, por exemplo, tenham viajado longe de mais [93]. Para além disso, os
fotões podem ser dispersados por partículas em movimento, que vão causar o desvio da
frequência dos fotões (efeito Doppler) [92, 93].
As simulações numéricas baseadas no método Monte Carlo revelam-se bastante atractivas
e úteis para aplicação em fluxometria laser Doppler devido à facilidade de implementação
e à flexibilidade de modelação de tecidos complexos [28, 31]. Com este método é possível
simular as trajectórias percorridas pelos fotões no tecido biológico desde que se conheçam
os coeficientes de dispersão e de absorção e a função de fase do meio. Estas trajectórias
são obtidas a partir da aplicação de números aleatórios a funções de probabilidade, que
descrevem a dispersão e a absorção nos tecidos. A média de um grande número de
trajectórias simuladas resulta em dados estatisticamente confiáveis. Comparações entre
o método de Monte Carlo e as medições efectuadas em fantoma mostraram que esta
técnica prevê com fiabilidade a interacção de fotões com meios túrbidos [28, 31, 92, 94].
4.2 Teoria do transporte da luz - tecidos biológicos
Existe uma grande diversidade intra e inter-individual na quantidade de luz reflectida nos
tecidos biológicos. Estas variações são devidas principalmente às migrações complexas
dos fotões em meios túrbidos, governadas pelas propriedades ópticas dos tecidos tais como
os coeficientes de absorção (µa) e de dispersão (µs) e o factor de anisotropia (g) [77].
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Os parâmetros ópticos são obtidos pela conversão de medições de quantidades observá-
veis, como por exemplo as reflexões, em parâmetros que caracterizam a propagação da
luz nos tecidos. Este processo de conversão é baseado na teoria do transporte da luz nos
tecidos, que actualmente é a teoria mais aprofundada para a descrição da transferência
da luz laser nos tecidos biológicos [95]. Esta teoria é preferível na óptica dos tecidos
biológicos em vez das aproximações analíticas que utilizam as equações de Maxwell, de-
vido à não homogeneidade destes tecidos. De acordo com a referida teoria, a radiância
L(~r, sˆ)(W · m−2 · sr−1) da luz, na posição ~r e a viajar na direcção do vector unitário
sˆ, sofre um decréscimo devido a fenómenos de absorção e dispersão, mas é amplificada
pela luz que é dispersada da direcção sˆ′ para a direcção sˆ. A expressão que descreve
as interacções da luz com os tecidos biológicos conhecida como a equação de transporte
radiativa, escreve-se da seguinte forma:
sˆ · ∇L(~r, sˆ) = −µtL(~r, sˆ) + µs
∫
4pi
p(sˆ, sˆ′)L(~r, sˆ′)dw′ (4.1)
onde µt = µa + µs é o coeficiente de atenuação, dw' é o ângulo sólido diferencial na
direcção sˆ′, e p(sˆ, sˆ′) é a função de fase [95].
4.2.1 Coeficiente de absorção
Os tecidos biológicos contém uma variedade de moléculas que absorvem a luz dissipando
a energia no meio sob a forma de energia térmica ou reemitindo-a sob a forma de ra-
diação (cromóforos) [77]. Estas moléculas têm características ópticas que dependem do
comprimento de onda da luz.
A absorção da luz ocorre quando a energia do fotão E coincide com a energia mínima
entre dois níveis de energia possíveis na molécula. Quando o nível de energia da molécula
cai para um nível inferior, a energia absorvida é transferida sobre a forma de calor
e/ou reemitida (fluorescência e fosforescência). O fotão reemitido terá menos energia, e
consequentemente maior comprimento de onda, do que o fotão absorvido [77].




onde I0 representa a irradiância do feixe incidente e d a distância média percorrida pelo
Capítulo 4. Método de Monte Carlo 36
fotão. O coeficiente de absorção µa está relacionado com densidade de moléculas ρa (n.o
de moléculas/volume), através da expressão [77]:
µa = ρaσa, (4.3)
onde σa é a secção eficaz de absorção que depende tanto do comprimento de onda como
das dimensões da molécula. A secção eficaz de absorção representa a área na qual o feixe





onde Pabs representa a energia absorvida por unidade de tempo, ou potência absorvida.





que representa a distância média que um fotão percorre no meio antes de ser absorvido
[77]. A probabilidade de transmissão, T, ou de sobrevivência, do fotão após percorrer o
caminho livre médio LA é dado por:
T = exp(−µaLA). (4.6)
Para um meio não dispersor, com uma espessura e secção eficaz de absorção conhecidas,
a concentração de partículas absorventes pode ser estimada através da expressão [77]:






Para um meio dispersor, como a pele, esta última equação não pode ser aplicada, uma vez
que para esta situação o caminho percorrido pelo fotão é descrito por uma distribuição







onde Ni é a quantidade relativa de luz injectada que viajou uma distância di no caso de
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µa=0. A distribuição Ni, governada pelas propriedades dispersoras do meio, é desconhe-
cida e por isso a concentração de absorventes não pode ser obtida a partir da equação
4.7 [77].
4.2.1.1 Coeficiente de absorção da pele
Os cromóforos da pele mais importantes absorvem a luz na zona do ultra-violeta (que
compreende o intervalo de 1 a 400 nm), na zona do visível (que compreende o intervalo de
400 a 700 nm) e infra-vermelho próximo (que compreende o intervalo de 700 a 3000 nm).
Eles são as proteínas e o ADN, a melanina (que absorve em toda a região do visível), a
hemoglobina oxigenada e desoxigenada (que absorvem fortemente comprimentos de onda
na região do azul/verde), e a água (que absorve predominantemente no infra-vermelho)
[40, 41, 96].
A camada mais superficial da pele, a epiderme, não contém sangue, mas é bastante
absorvente devido à presença da melanina. O coeficiente de absorção da melanina é
dado pela expressão [97]:
µmela (λ) = 1.7× λ−3,48 × 1012, (4.9)
com o comprimento de onda, λ, em nm. Como já foi referido, a melanina absorve luz
na gama do visível, sendo que o seu coeficiente de absorção diminui com o aumento do
comprimento de onda [97]. Para além da melanina, a epiderme e as outras camadas da
pele tem um coeficiente de absorção genérico causado por outros constituintes da pele.
O espectro de absorção do sangue desoxigenado (Hb) e oxigenado (HbO2), estão apre-
sentados na figura 4.1. O comprimento de onda de 800 nm é conhecido como o ponto
isosbéstico uma vez que nessa zona do espectro o coeficiente de absorção do sangue é
independente do grau de saturação da hemoglobina [31].
No que diz respeito à água, o seu coeficiente de absorção, apresentado na figura 4.2, é
muito baixo nas gamas espectrais que correspondem à luz visível e no infra-vermelho
próximo [96].
A janela terapêutica ou de diagnóstico situa-se entre os 600 e os 1300 nm [98], pois para
esta gama a absorção dos vários constituintes da pele, como a hemoglobina e a água, é
mínima (ver figuras 4.1 e 4.2).
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Figura 4.1: Espectro de absorção da hemoglobina desoxigenada (curva azul) e oxige-
nada (curva vermelha).























Figura 4.2: Espectro de absorção da água para os comprimentos de onda no intervalo
compreendido entre os 600 e os 1400 nm.
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4.2.2 Dispersão
Um meio onde existem heterogeneidades no índice de refracção, devido à presença de
pequenas partículas discretas ou fronteiras macroscópicas contínuas, vai dispersar a luz.
No fenómeno de dispersão a onda incidente é absorvida, e é posteriormente emitida na
totalidade ou parcialmente. As ondas electromagnéticas causam oscilação nas cargas
eléctricas presentes no meio dispersor, i.e. provocam oscilações no momento dipolar. Es-
tas oscilações vão re-irradiar as ondas electromagnéticas em todas as direcções, causando
dispersão [77]. No entanto, num meio óptico homogéneo onde os átomos ou as moléculas
com índice refractivo idêntico estão ordenados, a dispersão ocorrerá numa única direc-
ção uma vez que para as outras direcções, as ondas se cancelam devido a interferências
destrutivas [77].
4.2.2.1 Coeficiente de dispersão






onde I0 é a irradiância do feixe incidente e Psct é a energia dispersada por unidade de
tempo.
Um meio com uma distribuição uniforme de dispersores idênticos pode ser caracterizado
pelo coeficiente de dispersão [77, 98]:
µs = ρsσs, (4.11)
onde ρs é a concentração de dispersores (n.o de dispersores/volume). O coeficiente de
dispersão representa o número de eventos de dispersão por unidade de comprimento.





que corresponde à distância média que um fotão percorre no meio antes de ser dispersado.
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A dispersão da luz em meios túrbidos não absorventes contendo numerosos dispersores
é descrita por [77]:
I = I0e
−µsd, (4.13)
onde I0 representa a intensidade de luz injectada e d representa o caminho percorrido
pelo fotão.
A partir dos coeficientes de absorção e dispersão pode ser obtido o albedo, medida relativa





Os efeitos da dispersão dependem da amplitude das heterogeneidades do índice de re-
fracção no meio e do comprimento de onda da luz. A dispersão pode ser dividida em
três regiões, explicadas a seguir, onde se aplicam diferentes teorias [77]. O limite de
dispersão geométrica aplica-se quando os dispersores têm dimensões muito maiores que
o comprimento de onda da luz; a dispersão de Mie aplica-se quando os dispersores têm
tamanhos próximos ao comprimento de onda e a dispersão de Rayleigh aplica-se quando
os dispersores são mais pequenos que o comprimento de onda da luz incidente.
• Limite de dispersão geométrica:
Neste caso o comprimento de onda da radiação incidente é muito inferior ao ta-
manho dos dispersores, predominando portanto as leis da reflexão e transmissão
[98]. Fronteiras macroscópicas como a interface tecido - ar estão abrangidas neste
limite. A direcção da luz dispersada é descrita pela lei de Snell:
ni sin(θi) = nt sin(θt), (4.15)
onde ni e nt representam os índices de refracção dos dois meios, θi representa o
ângulo da luz incidente e θt o ângulo da luz refractada.
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A quantidade relativa de luz reflectida e transmitida é descrita pela equação de














onde R representa a reflectância e T a transmitância [77].
Nas dispersões de Mie e de Rayleigh a interferência destrutiva que cancela as ondas
dispersadas é mais fraca devido ao tamanho reduzido das heterogeneidades presentes nos
tecidos. Deste modo, estes tipos de dispersão não podem ser representados por uma
única direcção como acontece na dispersão geométrico. Portanto a dispersão é descrita
por uma distribuição, chamada função de fase onde é estabelecida a relação entre o ângulo
de dispersão θ e a intensidade da luz dispersada [77]. Estes dois tipos de dispersão, que
são derivados das equações de Maxwell, podem prever a função de fase para uma esfera,
se o tamanho desta, o comprimento de onda do fotão e os índices de refracção do dispersor
e do meio circundante forem conhecidos [77].
• Dispersão de Mie:
A dispersão de Mie explica a dispersão luminosa por objectos esféricos e é aplicável
quando o tamanho dos dispersores é comparável ao tamanho do comprimento de
onda da radiação incidente. No entanto, na prática este limite é aplicado quando
a aproximação de Rayleigh e o limite geométrico falham.
A teoria de Mie apresenta uma solução exacta da equação de Maxwell para objectos
esféricos. Neste caso, em que os dispersores e o comprimento de onda são da mesma
ordem de grandeza, a oscilação do momento dipolar irá reemitir a luz com uma
diferença de fase que não pode ser negligenciada [99]. Com o uso da teoria de Mie,
é possível calcular como a interferência destrutiva e construtiva, gerada pela luz
reemitida, depende do ângulo de dispersão. Nos tecidos humanos objectos como a
mitocôndria, glóbulos vermelhos, núcleos e fibras de colagénio obedecem ao regime
de Mie [77, 98]. Neste regime a secção eficaz do dispersor tem uma dependência
do comprimento de onda que é afectada pelas propriedades do dispersor e do meio
circundante [77].
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• Dispersão de Rayleigh ou dipolar:
Esta aproximação é considerada menos complicada do que a dispersão de Mie, mas
contém simplificações que apenas a tornam válida para dispersores muito mais pe-
quenos que o comprimento de onda da radiação incidente. Para estes dispersores,
todos os momentos de oscilação dipolar reemitem luz com a mesma fase virtual,
e portanto a interferência destrutiva é insignificante. Este tipo de dispersores re-
emitem luz em todas as direcções de um modo quase uniforme, conhecido como
dispersão isotrópica [98]. Para uma partícula esférica de raio a, a distribuição













1 + cos2 θ
)
, (4.17)
onde θ é o ângulo entre a direcção da onda incidente e a direcção da onda dispersada,
nm e ns são os índices de refracção do meio e do dispersor, respectivamente, e Ω é
o ângulo sólido [98, 99]. Nos tecidos humanos as membranas celulares e as fibrilas
de colagénio obedecem à dispersão de Rayleigh [77].
Neste regime a secção eficaz do dispersor depende do comprimento de onda pois
σs ∝ λ−4 [77].
A dispersão pode ocorrer se a energia do fotão incidente coincide com os níveis de energia
do dispersor (átomos ou moléculas). Este tipo de dispersão, assemelha-se ao fenómeno de
absorção explicado anteriormente, com a diferença de que o nível de energia dos átomos
ou moléculas cai directamente para o estado inicial. A energia do fotão dispersado é
conservada, por isso, o fotão reemitido terá a mesma frequência que o fotão incidente
[77, 98]. Fotões com níveis de energia que não coincidem com nenhum nível de energia
de dispersão da partícula dispersora podem ser alvo de dispersão. Nessas situações, as
transições de energia ocorrem entre estados intermediários, onde a queda também ocorre
para o estado inicial, ou seja, o fotão dispersado terá a mesma frequência que o fotão
incidente. Este tipo de dispersão é conhecida como dispersão elástica da luz [77, 98].
A dispersão inelástica ocorre quando há ganho ou perda de energia do fotão incidente,
resultando num desvio de frequência. No processo de dispersão quasi -elástico ocorrem
as duas situações, ocorre a perda ou ganho de energia, mas a mecânica quântica que
explica o fenómeno é semelhante à da dispersão elástica. Em FLD, ocorre este último
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caso, sendo que a alteração de energia do fotão incidente está relacionada com o desvio
Doppler provocado pelo movimento das partículas dispersoras.
4.2.2.2 Factor de anisotropia g
A função de fase p(cos θ) é caracterizada pelo factor de anisotropia (g), que representa o
co-seno médio do ângulo de dispersão, e é dado pela expressão [77]:
g = 〈cos θ〉 =
∫ 1
−1
p(cos θ) cos θd(cos θ). (4.18)
A anisotropia varia entre -1 e 1, onde g = 0 indica dispersão isotrópica e valores próximos
da unidade indicam uma dispersão para a frente. O factor de anisotropia para os tecidos
biológicos varia entre 0,3 e 0,98; sendo que na maioria das vezes g ≈ 0, 9 na gama do
visível [100]. No limite de Rayleigh g=0, e na aproximação de Mie g∈]0, 1], sendo que
neste último o factor de anisotropia depende do comprimento de onda e das propriedades
ópticas do dispersor e do meio circundante [77].
O factor de anisotropia pode ser combinado com o coeficiente de dispersão, resultando
no coeficiente de dispersão reduzido definido pela expressão:
µ′s = µs(1− g). (4.19)
4.2.2.3 Função de fase
A função de fase descreve a distribuição angular da luz dispersada, e é característica de
cada partícula, pois depende do tamanho e forma desta, do índice de refracção, assim
como do comprimento de onda e do ângulo da luz incidente [101]. No entanto para
simplificar, considera-se que uma determinada função de fase descreve as características
mais importantes do processo de dispersão de partículas semelhantes [77, 101].





(1 + g2hg − 2ghg cos θ)3/2
, (4.20)
tem sido muito utilizada para descrever a distribuição angular da luz dispersada em te-
cidos biológicos. Esta função tem características que a tornam atractiva, nomeadamente
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o facto de o factor de anisotropia, ghg, e o inverso da função de distribuição cumula-
tiva de phg poderem ser determinados analiticamente, o que facilita a sua aplicação nas
simulações Monte Carlo [77].
Uma função de fase muito utilizada na literatura para a modelação de tecido estático é





β + (1− β) 1− g
2
hg
(1 + g2hg − 2ghg cos θ)3/2
]
, (4.21)
onde β descreve a componente isotrópica da função de fase e θ representa o ângulo de
deflexão [102].
A função de fase de Henyey-Greenstein é imprecisa quando se trata de modelar a dis-
persão dos glóbulos vermelhos [103], tendo sido sugerido e demonstrado, que a função de
fase kernel paramétrica de Gegenbauer (pgk) é um modelo que melhor descreve as pro-




2αgk)− (1− ggk)2αgk(1 + g2gk − 2ggk cos(θ))αgk+1
, (4.22)
onde αgk e ggk são os únicos parâmetros que afectam esta função [77].
4.3 Descrição geral das simulações
Diversas técnicas, sumariadas no fluxograma apresentado na figura 4.3, foram aplicadas
no estudo da interacção entre a luz e os tecidos biológicos através método Monte Carlo.
Após o lançamento, o fotão percorre uma determinada distância, fixa ou variável, durante
a qual pode sofrer absorção ou dispersão (com ou sem alterações na frequência), reflexão
ou refracção interna, transmissão ou reflexão para fora do meio ou não sofrer qualquer
alteração [101]. Quando o deslocamento do fotão é variável, a distância a percorrer é
escolhida de modo que nesse deslocamento o fotão sofre dispersão ou absorção [101].
Para o lançamento do fotão podem ser utilizadas duas técnicas: a técnica de injecção
directa, onde é lançado um fotão de cada vez, ou uma técnica de redução de variância,
conhecida como técnica da captura implícita. De acordo com o Prof. Frits de Mul
[93], quando a técnica da captura implícita é utilizada, é necessário aplicar informação
que provêm de cálculos anteriores para prever os seguintes, o que pode acarretar alguns
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perigos. Por este motivo, o software utilizado e desenvolvido pelo Prof. Frits de Mul [93]
aplica o método de injecção directa que apesar de ser mais demorado permite ultrapassar
os perigos das técnicas de redução de variância. Nesta técnica, a simulação termina
quando o fotão é detectado ou quando é totalmente absorvido/reflectido, seguindo-se o





































Roleta Roleta e Splitting
Figura 4.3: Técnicas utilizadas para a aplicação do método de Monte Carlo na
fluxometria laser Doppler.
4.3.1 Lançamento do fotão
A injecção dos fotões no meio é efectuada sob a forma de um feixe focado (pencil beam)
e os fotões são lançados na camada mais superficial do modelo simulado [93]. A direcção
de propagação do fotão pode ser descrita pelos ângulos polar e azimutal, θ e ϕ (ver figura
4.4). Sendo ~ki o vector que representa o fotão injectado no meio e ki a sua amplitude, a
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direcção do fotão em cada eixo é descrita pelas expressões [93]:
kx = ki sin θ cosϕ;
ky = ki sin θ sinϕ; (4.23)












Figura 4.4: Lançamento do fotão: a superfície do modelo simulado está no plano
X-Y, F é o local de injecção, θ e ϕ são os ângulos de inclinação de ~ki.
Os ângulos de divergência da projecção do percurso nos planos X-Z e Y-Z são γx e γy,








= tan θ sinϕ. (4.24)
4.3.2 Mecanismo de propagação do fotão
A distância média de translação de um fotão numa camada ou num objecto l do modelo
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onde clb é a concentração das partículas do tipo b na camada l (partículas/mm−3), e
σtb é a secção eficaz total da partícula b [93]. A secção eficaz total é representada pela
expressão:
σtb = σab + σsb, (4.26)
onde σab e σsb são a secção eficaz de absorção e de dispersão da partícula b, respectiva-






e a probabilidade da partícula percorrer uma distância ∆p é dada por [93]:
fsl = 1− exp(−∆p
L1
). (4.28)
A partir desta expressão pode ser deduzido a distância percorrida actual ∆p [93]:
∆p = −Llln(1−H), (4.29)
onde H é um número aleatório (0 ≤ H < 1). A expressão ln(1 − H) é utilizada para
evitar a singularidade no caso de H ser igual a 0.
É preciso ter em conta que a distância percorrida pelo fotão pode terminar prematu-
ramente quando é atingida uma fronteira. Nesse caso pode ser definida a fracção de
caminho percorrido (fp) entre o último evento e o ponto de intersecção com a fronteira.
O caminho efectivo pode então ser calculado através da expressão [93]:
∆peff = fp∆p. (4.30)
Caso fp < 1, a trajectória percorrida vai prolongar-se para o outro lado da interface e
consequentemente o percurso terá de ser corrigido de acordo com o caminho livre médio
percorrido pelo fotão nos dois meios.
A probabilidade de absorção do fotão no meio l antes do fotão atingir o final do percurso
∆peff é dada pela expressão [93]:
fal = 1− exp(−µal∆peff ). (4.31)
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Para decidir se acontece absorção é necessário escolher um novo número aleatório H. Se
H < fal a absorção ocorre durante o percurso ∆peff . Se a condição anterior não for
verdade, a absorção ocorre no final do percurso ∆peff quando:
H < 1− alb, (4.32)
onde H é um novo número aleatório e alb é o albedo da partícula b no objecto l. Se a
equação 4.32 não for satisfeita, então o fotão será dispersado.
Uma vez que estão a ser consideradas separadamente a absorção pelas partículas presen-
tes no meio e a absorção do próprio meio, pode ser definido o comprimento de translação
médio, Ltrans,l, para o meio l :





onde µal é o coeficiente de absorção do meio l [93]. O comprimento de absorção médio
Labs,l resultante é dado pela expressão [93]:





A equação 4.29 pode ser então corrigida, assim como as subsequentes expressões tendo
em conta a absorção do meio. A distância percorrida ∆p é então representada pela
expressão [93]:
∆p = −Ltrans,lln(1−H). (4.35)
4.3.3 Absorção do conjunto de fotões
O algoritmo utilizado para a absorção do fotão é baseado no método da morte súbita,
onde é considerado que o fotão é completamente absorvido de uma só vez, sendo então re-
movido dos cálculos. Este método torna a simulação mais demorado, quando comparado
com a técnica da captura implícita, especialmente quando há uma grande probabilidade
de que ocorra absorção. Por outro lado, este algoritmo permite-nos estudar a posição
onde os fotões foram absorvidos [93].
A posição do fotão, juntamente com os ângulos direccionais, são armazenados depois da
reflexão ou transmissão. No entanto, para o caso da absorção, a posição é armazenada
Capítulo 4. Método de Monte Carlo 49
juntamente com os ângulos do último percurso do fotão, de acordo com a convenção:
∆p = |∆p|(sin θ cosϕ, sin θ sinϕ, cos θ). (4.36)
4.3.4 Dispersão do grupo de fotões
No caso do fotão não ser absorvido durante ou no final do percurso de translação, ele vai
sofrer dispersão. Para a luz não polarizada, o eixo dos xx pode ser escolhido aleatoria-
mente num plano perpendicular ao eixo dos zz. O ângulo de dispersão θ é o ângulo de










Figura 4.5: Eixo de dispersão. Os vectores de propagação do fotão, antes e depois da
dispersão, são representados por ~k0 e ~kd, respectivamente.
A probabilidade de dispersão na direcção dada pelos ângulos θ e ϕ é descrita pela função
de dispersão p(θ,ϕ). Esta função é normalizada de modo a que a dispersão total, ao






dθp(θ, ϕ)sinθ = 1. (4.37)
O ângulo azimutal ϕ pode ser determinado através da expressão [93]:
ϕ = H2pi, (4.38)
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enquanto que para a determinação do ângulo polar θ, é obtida a função cumulativa




com C ′(θ, ϕ) =
∫ θ
0
p(θ′, ϕ) sin θ′dθ′. (4.39)
O ângulo θ é então obtido através da resolução da equação:
C(θ, ϕ) = H, (4.40)
onde H é um novo número aleatório calculado [93].
As coordenadas de dispersão, representadas na figura 4.5, foram relacionadas com as
coordenadas do laboratório através das relações apresentadas na figura 4.6 (θ é o ângulo














Figura 4.6: Relação entre as coordenadas de laboratório (subscrito L) e as coordena-
das de dispersão (subscrito d). O circulo indica o conjunto de possibilidades para as
direcções do vector para θ fixo e ϕ aleatório.







| ~zL × ~zd| ; (4.41)
(3) ~xd =
yd × zd
|~yd × ~zd| ;
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sendo que [93]:
~kd = | ~kd|[ ~xd cosϕ sin θ + ~yd sinϕ sin θ + ~zs cos θ]. (4.42)
O comprimento de ~kd é determinado pelo comprimento de onda local: 2pi/λlocal. Deste
modo, o vector de dispersão pode ser representado nas coordenadas do laboratório [93].
No software o vector unitário expresso nas coordenadas de laboratório é actualizado em
cada evento em que há alteração da direcção do fotão.
A função de fase para a dispersão isotrópica, utilizada nas simulações do fantoma, é





Neste caso a função cumulativa normalizada C(θ) é determinada por [93]:
C(θ) = 1/2(1− cos θ), (4.44)
sendo que θ pode ser obtido através da expressão θ = arccos(1− 2H), e g é igual a zero.
4.3.5 Reflexão ou transmissão numa fronteira
Para o caso em que as fronteiras são perpendiculares ao eixo dos zz, o cálculo dos ângulos
de reflexão ou refracção é baseado na lei de Snell apresentada na equação 4.15.

















se 0 < θ1 < θc
1 se θ1 > θc; com θc = arcsin(n2/n1),
(4.45)
onde n1 e n2 são os índices de refracção do meio 1 e do meio 2, respectivamente.
Um número aleatório R é gerado. Caso R < RF (θ1) o fotão é reflectido, caso contrário
acontece refracção [93].
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4.3.6 Detecção e Terminação
A detecção dos fotões é externa e tem lugar na superfície do meio simulado. A região
de detecção está limitada pela abertura numérica (NA), com NA= sin θD, onde θD é
metade do ângulo de abertura do cone de detecção. NA varia entre 0 e 1, sendo que
quando NA = 1 todos os ângulos são aceites [93].
O software utilizado armazena o local de detecção do fotão (coordenadas x e y) e os
ângulos direccionais (θ e ϕ) relativamente às coordenadas laboratoriais. Também são
guardados o número de eventos de dispersão, a percentagem de eventos de dispersão
Doppler, a frequência Doppler resultante e a trajectória percorrida. A profundidade
média dos eventos de dispersão ou a profundidade média do percurso percorrido também
é armazenada [93].
É assumido que o fotão é detectado quando [93]:
• o plano de detecção é ultrapassado na direcção correcta. Isto implica que o fotão
atravesse a interface final entre o modelo simulado e o meio onde está o detector.
Isto é determinado através das relações de Fresnel; e
• quando o plano de detecção é ultrapassado dentro da fronteira da janela de detec-
ção. Nas simulações realizadas foi utilizada uma janela em forma de anel.
4.3.7 Implementação dos perfis de velocidade e construção do espectro
de potência
O perfil de velocidades das partículas dispersoras tem uma distribuição parabólica, ou
seja, varia entre 0 mm/s, nas paredes dos vasos, e o dobro da velocidade média, no centro
do vaso. A velocidade da partícula dispersora é calculada de acordo com a expressão
[93]:




em que v0 representa a velocidade média ao longo do perfil, r é a posição da partícula
relativamente ao eixo de simetria do tubo e R é o raio do tubo.
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4.3.8 Construção do espectro Doppler de potência
A construção do espectro de potência é feita a partir da distribuição de frequências de
todos os fotões detectados, agrupados numa distribuição de frequências discreta N(ωi)
[93].







onde const é uma constante de proporcionalidade, β é uma constante relacionada com
o grau de coerência dos sinais nos intervalos de frequência (β = 1 representa a coe-
rência perfeita), ai representa o número de fotões no i-ésimo intervalo espectral (com
∆ω = 2pi∆f) e Nint + 1 é o número de intervalos espectrais.




Neste capítulo é descrito o protótipo desenvolvido para a medição, com descriminação em
profundidade, da perfusão sanguínea da pele. São apresentado o hardware e o software
desenvolvidos, e são mostrados e discutidos os resultados obtidos nos testes realizados.
Foram levados a cabo testes in vitro, onde foi avaliada a linearidade das medições, para
diferentes concentrações e velocidades de dispersores móveis, assim como para diferentes
profundidades dos mesmos. O protótipo foi validado in vivo em participantes saudáveis,
onde foi avaliada a variação da perfusão sanguínea em testes de reacção.
5.1 Hardware - sistema electrónico
Como já foi referido anteriormente, existe interesse por parte dos clínicos na descrimi-
nação do fluxo sanguíneo proveniente dos vasos sanguíneos mais superficiais do fluxo
proveniente de vasos mais internos. A utilização de diferentes comprimentos de onda e
diferentes separações entre fibras pode expandir o potencial da técnica de FLD para o
estudo de doenças como a psoríase, doenças reumáticas, fenómeno de Raynaud, acesso
a inflamações na derme e queimaduras, ulceras cutâneas, entre outras, ao permitir o
acesso a estruturas mais profundas de pele. Com o objectivo de testar as duas variá-
veis referidas, comprimentos de onda e diferentes separações entre fibras, em simultâneo,
foi desenvolvido o protótipo não-invasivo apresentado na figura C.2 (uma fotografia do
mesmo pode ser vista no apêndice C). O sistema é constituído por três comprimentos de
onda e por três canais de detecção.
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635 nm 785 nm 830 nm
PD2 PD3
Figura 5.1: Protótipo não-invasivo.
O protótipo, representado esquematicamente na figura 5.2, é constituído pelo sistema
de actuação [figura 5.2 (a)], pelo sistema de calibração [figura 5.2 (b)] e pelo sistema de
aquisição, responsável pela detecção e digitalização do sinal [figura 5.2 (c)] [105, 106]. O
controlo digital é feito através de um microcontrolador.
O sistema de actuação [figura 5.2 (a)] é constituído por uma fonte de corrente da
ThorlabsR© (refs. LD1100 ou LD1101), utilizada para a alimentação dos díodos laser.
Esta fonte garante a manutenção da potência irradiada pelos díodos laser em valores
constantes, evitando flutuações causadas, por exemplo, por variações de temperatura.
No entanto, utilização das fontes de corrente de ThorlabsR© impossibilitou a implementa-
ção de detecção self-mixing neste protótipo, uma vez que o fotodíodo de monitorização
do díodo laser é utilizado como feedback para regular a potência da luz laser.
Uma representação detalhada do sistema de actuação pode ser vista na figura 5.3. Os
blocos com fundo azul representam a interacção do sistema com o microcontrolador,
sendo que Dig representa uma saída digital do microcontrolador. A componente central
do circuito é a fonte de corrente, que pode ser ligada/desligada digitalmente em modo
stand-by através do DG419L, ou totalmente através do corte da alimentação. A corrente
de alimentação do díodo laser é monitorizada digitalmente e o sistema pode receber duas
configurações diferentes de díodos laser - configurações A e B - conforme o tipo de fonte de
corrente utilizada. O protótipo é constituído por três sistemas de actuação semelhantes,
utilizados para alimentar cada um dos três díodos laser presentes no protótipo. Os
Capítulo 5. Protótipo não-invasivo 57
comprimentos de onda utilizados são: 635 (CO635), 785 (CO785) e 830 (CO830) nm
















Figura 5.2: Desenho esquemático do protótipo não-invasivo, constituído pelos siste-
mas: (a) de actuação; (b) de calibração e (c) de aquisição.















Figura 5.3: Representação detalhada do sistema de actuação. Os blocos com fundo
azul representam a interacção do sistema com o microcontrolador, sendo que Dig re-
presenta uma saída digital do microcontrolador.
O sistema de calibração está representado na figura 5.2 (b). Uma representação detalhada
deste sistema pode ser vista na figura 5.4 onde os blocos com fundo azul representam a
interacção do sistema com o microcontrolador. É constituído por três díodos emissores
de luz (LEDs), com 630, 780 e 830 nm de comprimento de onda. Um DAC de 12 bits,
o ADN8810, permite o controlo digital da corrente de alimentação dos LEDs de calibra-
ção. Apesar de ligado a três LEDs, é apenas ligado um LED de cada vez, através do
controlo digital de um relay (ref. ASSR1410). Três canais de calibração foram utiliza-
dos, cada um para excitar cada um dos canais de detecção existentes no protótipo. A
comunicação entre os DACs e o microcontrolador é feita por SPI sendo que cada DAC
é identificado através de três pinos identificadores, reconhecidos pela comunicação SPI.
Dois controladores digitais permitem desligar ou pôr o DAC em modo stand-by.













Figura 5.4: Representação detalhada do sistema de calibração. Os blocos com fundo
azul representam a interacção do sistema com o microcontrolador e Dig representa uma
saída digital do microcontrolador.
A detecção do sinal [figura 5.2 (c)] é feita por três fotodetectores (FDs) bi-celulares, FD1,
FD2 e FD3 (ref. SD066-24-21-011 da Advanced Photonix Inc.), que podem ser excitados
pela luz proveniente dos LEDs de calibração ou pela luz laser recolhida pela sonda. A
utilização de um canal bi-celular de detecção foi avaliada por Salerud e Oberg [107], que
provaram que a redução de ruído é mais eficaz neste caso, do que quando é utilizado
apenas um canal uni-celular. Uma representação detalhada deste sistema pode ser vista
na figura 5.5. A corrente gerada pelos fotodetectores é amplificada, convertida em tensão
e digitalizada, a 50 kHz, por um sistema de aquisição de dados da National InstrumentsR©,
a NI-USB 6212. O sinal é enviado para o computador, onde é armazenado e processado
em software MatlabR©. Três canais de detecção foram implementados, sendo que cada
um está ligado a uma fibra receptora: DF0.14 está conectada a FD1, FD2 recebe luz da
DF0.25 e DF1.2 está conectada a FD3.









Figura 5.5: Representação detalhada do sistema de detecção.
Um esquemático do conector de um canal de aquisição, pode ser visto na figura 5.6.
O fotodíodo bi-celular (figura 5.6 C ) está inserido no conector (figura 5.6 B), onde
consegue ver luz proveniente da sonda (figura 5.6 A) e luz proveniente dos três LEDs
de calibração. A luz LED é guiada até aos fotodetectores através de fibras ópticas (figura
5.6 D). Uma caixa metálica (figura 5.6 E ) permite o acoplamento entre a fibra óptica e
o LED.
O controlo das fontes de corrente e do sistema de calibração, o controlo da variação
da corrente dos LEDs e a monitorização da corrente dos lasers e dos LEDs é feito por
um microcontrolador, o PIC24FJ128GA010 da MicrochipR©. Serve também de porta de
comunicação entre o circuito e o computador através de uma porta série UART.
Uma sonda da PerimedR© (ref. 415-322), composta por fibras ópticas monomodo, é
utilizada para guiar a luz laser para o tecido e a luz dispersada para os FDs. A sonda,
representada esquematicamente na figura 5.7, é constituída por uma fibra óptica central
que guia a luz para o tecido, e várias fibras de detecção que recolhem a luz dispersada
no tecido. Uma fibra de detecção está localizada a 0,14 mm da fibra central, outra
a 0,25 mm, e um grupo de 12 fibras concêntricas estão localizadas a 1,2 mm da fibra
central. Estes canais de detecção vão ser referidos posteriormente como DF0.14, DF0.25
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e DF1.20, respectivamente. A potência da luz laser na sonda é de 5,6; 6,4 e 12,2 mW






Figura 5.6: Representação do conector de um canal de detecção, onde se podem ver:
A a sonda; B o conector; C o fotodetector bi-celular; D as fibras ópticas; e E a caixa
metálica onde estão posicionados os LEDs.
DF1.20 DF0.14
DF0.25
Figura 5.7: Desenho esquemático da disposição das fibras ópticas na sonda: círculo
vermelho - fibra emissora; círculo preto - fibras detetoras; DF0.14 - fibra detetora
localizada a 0,14 mm da fibra central; DF0.25 - fibra detetora localizada a 0,25 mm da
fibra central; e DF1.20 - fibras detetoras localizada a 1,20 mm da fibra central.
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A inclusão de três tipos de díodos laser e três canais de detecção no mesmo sistema
permite que os feixes de luz laser sejam guiados para o tecido através da mesma sonda,
e que a luz dispersada e recolhida em cada fibra seja detectada sempre pelo mesmo foto-
detector. Isto permite ultrapassar problemas como diferentes processamentos de sinal e
diferentes sistemas de calibração utilizados por diferentes fluxómetros, permitindo que a
perfusão sanguínea obtida com diferentes comprimentos de onda possam ser comparados.
Para além disso, e com o objectivo de evitar os factores de instrumentação cujos efeitos
não podem ser correctamente julgados, alterações dinâmicas como o teste da oclusão
arterial, em vez da medição continua da perfusão sanguínea, em conjunto com compa-
rações relativas do fluxo, em vez de comparações de valores absolutos de fluxo, vão ser
avaliados na validação do protótipo. Outro factor que é necessário ter em conta quando
são utilizados diferentes comprimentos de onda, é o facto de que comparações absolutas
podem induzir em erro, visto que a luz penetra diferentes profundidades, podendo atingir
vasos sanguíneos com diferentes calibres [108]. Diferentes comprimentos de onda podem
também ter zeros biológico e eléctrico diferentes [108].
5.1.1 Segurança laser
Na tabela 5.1, estão descritas as irradiâncias máximas permitidas na pele, para um tempo
de exposição entre 103 e 3× 104, calculadas com base nos índices de exposição máxima
permitidos (MPE) da norma IEC 60825 - ICNIRP [109].
Tabela 5.1: Valores MPE para os comprimentos de onda utilizados para um tempo
de exposição entre 103 e 3× 104.
CO635 (w/m2) CO785 (w/m2) CO830 (w/m2) PF5000 (w/m2)
2000 2958 3639 2891
As irradiâncias calculadas para as fibras ópticas existentes na sonda, fibras essas com
diâmetro externo igual a 125 µm e abertura numérica (NA) igual 0,37; para as potências
laser referidas, estão apresentadas na tabela 5.2. Foi considerada uma separação de 2
mm entre a sonda e a pele.
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Tabela 5.2: Irradiâncias calculadas para os díodos laser utilizados no protótipo.
CO635 (w/m2) CO785 (w/m2) CO830 (w/m2) PF5000 (w/m2)
2200 2515 4794 393∗
Para alguns casos os valores de irradiância dos lasers ultrapassam o limite da MPE. No
entanto, os lasers não foram considerados perigosos uma vez que estes comprimentos
de onda apenas podem afectar a temperatura da pele. Foi efectuada a medição da
temperatura cutânea (na região irradiada) num voluntário ao longo das medições para
cada comprimento de onda e para o PF5000 e não foi registada qualquer alteração da
temperatura local no decorrer da medição.
5.2 Software - controlo digital
O controlo digital dos DACs, dos lasers, e dos LEDs, assim como a monitorização dos va-
lores das correntes de alimentação dos DACs e dos lasers (conversão analógica-digital),
são feitos pelo microcontrolador PIC24FJ128GA010 da MicrochipR©. Foi definido um
conjunto de identificadores para os vários tipos de dispositivos (DACs, lasers, etc.), com-
postos por 8 bits, onde os dois bits mais significativos correspondem ao tipo de dispositivo
e os bits 5 e 4 correspondem a um determinado dispositivo de um determinado tipo. Neste
circuito electrónico existem três dispositivos do tipo DAC, três dispositivos do tipo laser,
três dispositivos do tipo LED e quatro dispositivos de monitorização da corrente.
A tabela 5.3 apresenta os vários identificadores para os vários tipos de dispositivos, onde
XX representa um determinado dispositivo.
Tabela 5.3: Representação binária dos vários tipos de dispositivos.




0b11XX0000 Monitorização da corrente
∗Potência laser de 1 mW
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O dispositivo a ser controlado é definido pelo utilizador e enviado para o microcontrolador
através da comunicação porta série. O protocolo de comunicação desenvolvido para
estabelecer a comunicação, descrito na tabela 5.4, define as tarefas a serem executadas
pelo microcontrolador em função dos comandos recebidos.
Tabela 5.4: Descrição das funções dos comandos utilizados no protocolo de comuni-
cação.
Comando (Identificação binária) Função
0b00110000 Liga todos os DACs
0b00000000 Liga o DAC 1
0b00010000 Liga o DAC 2
0b00100000 Liga o DAC 3
0b10000000 Liga todos os lasers
0b10010000 Liga o laser 1
0b10100000 Liga o laser 2
0b10110000 Liga o laser 3
0b01000000 Desliga todos os LEDs
0b01010000 Liga os LEDs de 635 nm
0b01100000 Liga os LEDs de 785 nm
0b01110000 Liga os LEDs de 830 nm
0b11000000 Conversão da corrente debitada pelos DACs
0b11010000 Conversão da corrente que alimenta o laser 1
0b11100000 Conversão da corrente que alimenta o laser 2
0b11110000 Conversão da corrente que alimenta o laser 3
0b01010010 Reset - desliga os lasers, os DACs e os LEDs
O funcionamento do microcontrolador está descrito no diagrama representado na figura
5.8. Uma vez identificado o dispositivo, o microcontrolador executa a função correspon-
dente ao comando enviado.
Foi desenvolvido um interface gráfico que permite ao utilizador fazer a calibração do
sistema, a aquisição de dados e o processamento de dados sem ter que perceber a com-
plexidade do sistema.
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Inicializa os PORTx e os









Desliga os LEDs, os
DACs e os lasers
Processa o comando:
identifica o dispositivo
e executa a função
Não Sim
Figura 5.8: Fluxograma representativo das funções executadas pelo micro-
controlador.
5.3 Processamento de sinal
As duas fotocorrentes obtidas em cada um dos FDs bi-celulares, depois de amplificadas
e convertidas em tensão, são digitalizadas a 50 kHz e armazenadas. As etapas para a
obtenção do primeiro momento do espectro, e para a obtenção da tensão DC produzida
pela intensidade média da luz que incidiu no FD, estão ilustradas na figura 5.9 [106].












Figura 5.9: Fluxograma representativo do processamento de sinal realizado.
O primeiro passo, consiste na divisão dos sinais em segmentos. Posteriormente é feita a
separação do sinal DC e do sinal AC, com filtros passa baixo e passa alto, respectiva-
mente. De seguida é feita a subtracção das duas tensões obtidas em cada FD, de modo
a eliminar as correntes comuns às duas áreas fotossensíveis, provenientes de variações da
intensidade da luz circundante ou variações da intensidade da luz laser. Finalmente são
calculados o espectro de potência Doppler e o primeiro momento do espectro de potência
Doppler. É também aplicado um filtro passa-banda com as frequências de corte inferior
e superior de 25 Hz e de 16 kHz, respectivamente. A frequência de corte inferior (fci)
tem como propósito eliminar contribuições da componente DC (luz não desviada) [110],
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enquanto que a frequência de corte superior está relacionada com factores biológicos. A
frequência máxima esperada nas medições da perfusão microcirculatória é de 25 kHz se
considerarmos que α = 180o, e θ = 0o ou θ = 0o, para velocidades de GVM inferiores a
2 mm/s e para os comprimentos de onda utilizados, de acordo com a equação 3.4. No
entanto, uma vez que os GV são células que desviam a luz para a frente [58], α será bas-
tante inferior a 45o. Nesse caso os espectro de potência resultante exibirá um decaimento
exponencial que não ultrapassa os 16 kHz [110].





é igual a aproximadamente 12 Hz. Esta resolução é suficiente para a aplicação da frequên-
cia de corte inferior de 25 Hz.






Para a estimação do espectro de potência é utilizada a função pwelch do MatlabR© que
utiliza o método de Welch. Este método é composto por várias etapas, nomeadamente:
• Divisão do sinal em segmentos;
• Escolha da percentagem de sobreposição;
• Aplicação de uma janela a cada segmento;
• Cálculo da transformada discreta de Fourier de cada segmento;
• Cálculo do periodograma de cada segmento;
• Cálculo da média dos periodogramas.
O método de Welch permite reduzir o ruído do espetro de potência de forma eficiente,
uma vez que é baseado no cálculo da média de espectros. A janela utilizada para a
redução da fuga espectral, foi a janela de Hamming [110].
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onde Fa representa a frequência de amostragem, nfft é o número de pontos do espectro
de potência, e %sobreposicao representa a percentagem de sobreposição dos segmentos de
sinal. O esquema representado na figure 5.10 ilustra o modo como é utilizada a sobrepo-
sição no cálculo da perfusão. Uma sobreposição de 25% e a utilização de segmentos com
4096 pontos são os parâmetros que permitem a obtenção de uma TP de 16 Hz, quando
o sinal é digitalizado a 50 kHz:
TP =
50000









Figura 5.10: Esquema representativo da janela de sobreposição utilizada no cálculo
da perfusão.
Esta taxa de perfusão é suficiente para as medições da perfusão sanguínea cutânea em
humanos, uma vez que é 10 vezes maior que a maior frequência contida nos sinais de
FLD, referida anteriormente 5.6.2.4.
5.4 Calibração
5.4.1 Protocolo
A calibração é feita em duas fases: na primeira fase é calculada a recta de ruido dos
fotodetectores para diferentes intensidades de luz, e na segunda fase o sistema é calibrado
numa solução padrão [106].
Para a determinação da recta de ruido são utilizados LEDs com o objectivo de registar
a resposta dos fotodetectores a diferentes níveis DC de intensidade de luz. A corrente
de alimentação dos LEDs é ajustada por software, de modo a produzir degraus de res-
posta com altura constante, sendo que para isso a resposta do fotodetector é utilizado
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como feedback do sistema de controlo do nível de corrente dos LEDs. As etapas deste
procedimento estão resumidas no fluxograma apresentado na figura 5.11. A calibração
começa com a excitação do fotodetector quando o LED é alimentado com a corrente
Imin, seguindo-se a leitura da resposta do fotodetector. A corrente de excitação do LED
é incrementada e o segundo degrau de tensão é registado. A diferença entre os dois
degraus é calculada (D) e utilizada como referência para os degraus seguintes que devem
ter uma altura semelhante. A corrente é novamente incrementada e a resposta do PD é
registada. A diferença entre a tensão obtida e a tensão obtida no degrau anterior, D1
é comparada com D. Caso sejam idênticos, com uma margem de 10% de variação, a
resposta é guardada e é feito um novo incremento na corrente. Por outro lado, se D for
diferente de D1 a corrente é reduzida ou aumentada, conforme D > D1 ou D < D1, res-
pectivamente. A calibração acaba, quando é atingida a Imax. Os parâmetros utilizados
foram: Imin = 1 mA, Imax = 20 mA e o incremento da corrente foi de 1 mA.
Um conjunto de 2048 pontos, é adquirido a 50 kHz em cada degrau de intensidade
e a perfusão primária (ver expressão 5.2) é calculada para cada degrau. A perfusão
obtida durante os vários degraus é ajustada a um polinómio de primeiro grau, o qual
denominamos de recta de ruído do detector representado pela expressão:
Perfruido = dc ×DC + b, (5.5)
onde dc é o declive da curva, b é a intersecção com o eixo dos yy e DC é o valor da tensão
DC. Nesta expressão b representa o ruído no escuro do detector e dc o ruído de disparo,
este último dependente do nível DC de intensidade luminosa.
Três LEDs com três comprimentos de onda diferentes, 630 (LED630E da Thorlabs), 780
(LED780E da Thorlabs) e 830 nm (TSHG8200 da Vishay), com 7,2; 18 e 17 mW de
potência radiante, respectivamente, foram utilizados para a determinação da recta de
ruido. A escolha destes três comprimentos de onda deveu-se ao facto de se querer excitar
os fotodetectores com uma luz de comprimento de onda similar ao dos díodos lasers
existentes no protótipo.



































Figura 5.11: Fluxograma representativo das etapas da calibração.
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Na segunda fase da calibração, a perfusão obtida na solução padrão de motilidade, uma
suspensão coloidal de partículas de látex da PerimedR© (empresa Sueca), é multiplicada
pela constanteM de modo a obterem-se 250 unidades de perfusão (UP). A solução padrão
de motilidade é utilizada na calibração de fluxómetros comerciais e serve como referência
para se poderem comparar valores de perfusão obtidos com diferentes dispositivos. De
acordo com o manual do fluxómetro Periflux 5000 (PF5000) da PerimedR© o movimento
Browniano das partículas de látex proporciona um valor padrão de perfusão equivalente
à perfusão de 250 UP a 22 oC [33]. De acordo com o mesmo manual, a sedimentação
de partículas na solução padrão ocorre a uma taxa infinitesimal devido ao seu tamanho
reduzido. Um desvio de 7 UP/oC é estimado na medição da perfusão para temperaturas
diferentes de 22 oC [33].




(Perfprima − Perfruido). (5.6)
A normalização ao factor 1/DC2 tem como objectivo tornar a perfusão independente da
intensidade de luz que atinge a superfície do fotodetector.
Depois destas etapas, a perfusão medida num disco de DelrinR© deve ser igual a zero,
segundo o procedimento de calibração utilizado pelos fluxómetros da PerimedR© [33].
5.4.2 Resultados e discussão
Na tabela 5.5 estão apresentados os parâmetros (dc e b) da recta de ruído obtida com os
três LEDs de calibração em cada um dos canais de detecção.
Uma vez que as curvas obtidas com os três comprimentos de onda são muito parecidas,
foi apenas utilizado o LED de 830 nm para o cálculo da recta de ruído. Outros factores
que também contribuíram para esta escolha foram as dificuldades de alinhamento entre
os três LEDs e o fotodetector, e o tempo de calibração que demora o triplo do tempo
quando a calibração é feita para três comprimentos de onda. Para além disso, a resposta
espectral do fotodetector é maior para o comprimento de onda de 830 nm.
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Tabela 5.5: Declive (dc) e intersecção com o eixo dos yy (b) das rectas de ruído
obtidas com os três LEDs de calibração em cada um dos canais de detecção.
CO (nm) Parâmetro FD1 FD2 FD3
630
dc −6, 90× 10−5 −6, 75× 10−5 −6, 72× 10−5
b 0, 162× 10−3 0, 169× 10−3 0, 163× 10−3
780
dc −6, 86× 10−5 −6, 80× 10−5 −6, 57× 10−5
b 0, 136× 10−3 0, 120× 10−3 0, 141× 10−3
830
dc −6, 86× 10−5 −6, 67× 10−5 −6, 73× 10−5
b 0, 157× 10−3 0, 165× 10−3 0, 162× 10−3
Os degraus obtidos com o protótipo durante a calibração estão representados na figura
5.12 (a), onde se podem ver os pares de sinais obtidos em cada fotodetector. O nível de
intensidade de cada par diverge com o aumento da tensão devido a falhas de alinhamento
entre cada fotodetector bi-celular e o respectivo LED. Para além disso, diferentes níveis
de intensidade foram detectados com os diferentes fotodetectores para a mesma luz LED
porque há perda de luz pelas fibras ópticas de recepção presentes na sonda (nota: é preciso
ter em conta que a sonda está acoplada aos conectores dos canais de detecção durante a
calibração). Apesar destas diferenças as curvas de ruído obtidas são semelhantes.
As curvas de ruído obtidas com o LED de 830 nm, estão apresentadas na figura 5.12 (b).
O coeficiente de determinação, R2 é igual a 0,993; 0,996 e 0,980, para a FD1, FD2 e
FD3, respectivamente.
A perfusão obtida na solução padrão de motilidade, depois do cálculo da constante M,
pode ser vista na figura 5.13. O gráfico apresentado na figura 5.13, detalhe (a), apresenta
a perfusão obtida com o CO635, onde foram obtidos valores médios de perfusão iguais
a 250, 3 ± 5, 5; 250, 2 ± 5, 5 e 250, 4± 6, 3 UP (perfusão média ± desvio padrão) para
DF0.14, DF0.25 e DF1.20, respectivamente.
Para o CO785 os valores médios de perfusão obtidos foram de 250, 6±6, 8; 250, 5±6, 1 e
250, 4± 6, 0 UP para DF0.14, DF0.25 e DF1.20, respectivamente. Finalmente, para
o CO830 os valores médios de perfusão obtidos foram de 250, 5 ± 6, 6; 250, 3 ± 6, 2
e 250, 2± 4, 7 UP para DF0.14, DF0.25 e DF1.20, respectivamente. Estes resultados
estão na gama dos valores obtidos com os fluxómetros da PerimedR© que podem ser de
250± 15 UP [33]. No gráfico representado na figura 5.13, detalhe (b), pode ver-se a
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perfusão obtida com o PF5000, onde foram obtidos os valores médios de 245, 7 ± 5, 6;
246, 1± 5, 9 e 251, 0± 5, 7 UP para DF0.14, DF0.25 e DF1.20, respectivamente.













































Figura 5.12: Determinação da recta de ruído: (a) resposta em tensão dos três foto-
detectores quando excitados com níveis crescentes de intensidade de luz, onde A1 e A2
representam as duas áreas foto-sensíveis do fotodetector bi-celular; e (b) recta de ruído
de cada fotodetector.
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Figura 5.13: Perfusão obtida na solução padrão de motilidade depois da calibração
para: (a) o díodo laser de 635 nm; e (b) o PF5000, nos três canais de detecção.
A perfusão obtida no disco de calibração, depois de calculados todos os parâmetros de
calibração, pode ser vista na figura 5.14. No gráfico representado na figura 5.14, detalhe
(a), pode ver-se a perfusão obtida para o CO830, onde foram obtidos os valores médios
de 3, 3±0, 2; 3, 3±0, 3 e 1, 4± 0, 2 UP para DF0.14, DF0.25 e DF1.20, respectivamente.
Para o CO635, os valores médios obtidos foram de 8, 9± 1, 9; 1, 5± 0, 7 e 8, 4± 1, 6 UP
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para DF0.14, DF0.25 e DF1.20. Finalmente, para o CO785 os valores médios de perfusão
obtidos foram de 3, 8 ± 0, 2; 2, 4 ± 0, 1 e 0, 8± 0, 1 UP para DF0.14, DF0.25 e DF1.20.
No gráfico representado na figura 5.14, detalhe (b), pode ver-se a perfusão obtida no zero
da calibração com o PF5000. Os valores médios obtidos foram de 0, 7 ± 1, 4; 4, 2 ± 2, 7
and 1, 4± 1, 1 UP para DF0.14; DF0.25 e DF1.20, respectivamente.







































Figura 5.14: Perfusão obtida no disco de DelrinR©, depois da calibração, para: (a) o
díodo laser de 830 nm; e (b) o PF5000, nos três canais de detecção.
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As rotinas de calibração baseadas no movimento browniano de microsferas brancas em
solução aquosa tem vários inconvenientes, nomeadamente, o volume e forma das micros-
feras ser diferente do volume e forma dos glóbulos vermelhos. Adicionalmente, nesta
solução não existem dispersores estáticos o que promove a dispersão múltipla, responsá-
vel pela componente homodínica do sinal [3]. Apesar desta limitações a solução padrão
de motilidade permite a comparação de sinais de perfusão obtidos com fibras receptoras a
diferentes distâncias das fibra emissora [3]. O mesmo não pode ser assumido, quando di-
ferentes comprimentos de onda são comparados uma vez que os cromóforos da pele tem
diferentes propriedades ópticas para os diferentes comprimentos de onda, e portanto,
vão desviar-se da reflectância da solução padrão. Por isso testes dinâmicos são os mais
apropriados quando se trata da comparação de sinais de perfusão obtidos com diferentes
comprimentos de onda. Para além disso, testes dinâmicos e comparações relativas per-
mitem que o desvio de 7 UP/oC, para temperaturas diferentes de 22 oC, não afectem as
conclusões.
5.5 Estudos in vitro
A linearidade da resposta do protótipo foi estudada in vitro em dois modelos físicos (fan-
tomas). Um dos fantomas é constituído por micro-tubo de teflonR© e o outro por placas
de acrílico. Os fantomas foram construídos com o objectivo de avaliar a resposta do pro-
tótipo não-invasivo a variações de velocidade e concentração de dispersores a diferentes
profundidades, imitando aquilo que acontece na pele [111].
Como fluido dispersor, optou-se por leite magro de uma determinada marca. O leite
contêm várias componentes dispersoras, nomeadamente hidratos de carbono, gordura
e proteínas. Para além disso, o leite não sedimenta, como acontece com as soluções
aquosas de microsferas e tem um comportamento semelhante às soluções intra-lipídicas
[112]. Outra vantagem, é de que o leite é mais fácil de ser manuseado do que o sangue.
Por outro lado, o leite é instável, e por isso, a mesma solução é utilizada apenas durante
um dia. Outros estudos publicados [113] também utilizaram como fluido dispersor leite
em vez de sangue.
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• Fantoma de teflonR©
O fantoma, representado esquematicamente na figura 5.15, consiste num micro-
tubo de teflonR© enrolado em torno de uma peça de alumínio perfazendo um total
de seis camadas. O micro-tubo utilizado tem 0,76 e 0,30 mm de diâmetro externo
e interno, respectivamente. O fluido dispersor é injectado no micro-tubo com uma




Figura 5.15: Esquemático do fantoma constituído por um micro-tubo de teflonR©
enrolado em torno de uma peça de alumínio onde se podem ver: A o micro-tubo de
teflonR©; e B a sonda laser Doppler.
• Fantoma de acrílico
O fantoma de acrílico é constituído por duas placas de acrílico coladas com uma
depressão interior de 5x4 mm2 (ver figura 5.16). Este fantoma foi construído de
modo a ultrapassar as dificuldades encontradas no posicionamento da sonda na
superfície do fantoma de teflonR©. O leite foi injectado no fantoma com uma seringa
motorizada, com as velocidades de 0; 0,5; 1,0; 1,5; 2,0; 2,5; 3,0; 3,5; 4,0; 4,5; 5,0;
5,5 e 6,0 mm/s.




Figura 5.16: Esquemático do fantoma de acrílico onde se podem ver: A o tubo de
látex; B o canal de passagem do fluido dispersor (5x4 mm); e C a sonda.
5.5.1 Simulações Monte Carlo
5.5.1.1 Descrição
O modelo simulado, que pretende modelar o fantoma de teflonR©, está organizado em 3
camadas principais como se pode ver na figura 5.17. A camada mais superficial (detalhe
a) da figura 5.17) é composta por um conjunto de objectos equivalentes às seis camadas
de micro-tubo e tem uma profundidade total de 5 mm. As camadas mais profundas
modelam a peça de alumínio e têm uma espessura de 0,1 mm cada uma: a primeira ca-
mada [detalhe b) da figura 5.17] simula um dispersor isotrópico semi-esférico e a segunda
camada [detalhe c) da figura 5.17] é uma camada totalmente reflectora. A luz laser é
injectada na superfície do modelo sob a forma de feixe focado [detalhe d) da figura 5.17].
As simulações foram realizadas apenas para o comprimento de onda de 635 nm, devido
à falta de informação acerca das propriedades ópticas do leite e do teflonR© para os
outros comprimentos de onda presentes no protótipo. Foram simuladas fibras detectoras
localizadas a: 0,00; 0,14; 0,25 e 1,20 mm da fibra emissora, que serão referenciadas como
DF0.00, DF0.14, DF0.25 e DF1.20. A distância entre as fibras emissora e detectora de
0,00 mm representa a detecção self-mixing, que apesar de não ter sido implementada no
protótipo pelos motivos já referidos, foi considerada nas simulações Monte Carlo [94].
As propriedades ópticas (n, µa, µ′s, µs, g) do leite e do micro-tubo estão sumariadas na
tabela 5.6 [96, 112, 114]. A função de fase de Henyey-Greenstein, apresentada na equação
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4.21, foi utilizada para modelar o micro-tubo e o leite, com g = 0,90; e a função de fase
isotrópica, apresentada na equação 4.43, foi utilizada para modelar a peça metálica.
Tabela 5.6: Propriedades ópticas do leite e do teflonR© para o comprimento de onda
de 635 nm.
n µa (mm−1) µ′s (mm−1) µs (mm−1) g
Leite 1,346 0,00052 5,2 52 0,9











Figura 5.17: Modelo simulado, equivalente ao fantoma de teflonR© construído, consti-
tuído por 3 camadas: a) a camada superficial, constituída por micro-tubos preenchidos
com leite magro; e b) e c) as camadas mais internas, que modelam a placa de alumínio.
d) representa o feixe laser.
As simulações foram realizadas para as 6 velocidades já mencionadas, para o leite e
para duas soluções aquosas com 25% (S25%) e 50% (S50%) de leite, e para as quatro
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distâncias entre fibras emissora e receptora, o que resultou num total de 72 simulações
com 5.000.000 fotões detectados em cada simulação.
5.5.1.2 Resultados e Discussão
Os resultados obtidos com o modelo simulado, nomeadamente a profundidade média dos
fotões que sofreram desvio Doppler, a percentagem de fotões que sofreram desvio Doppler
e o número médio de dispersões Doppler sofridas por cada fotão, para a velocidade de
1,56 mm/s; estão apresentados na tabela 5.7.
Tabela 5.7: Profundidade média dos fotões que sofreram desvio Doppler, percentagem
de fotões que sofreram dispersão Doppler e número médio de dispersões Doppler por
fotão quando é injectado leite no micro-tubo com 1,56 mm/s de velocidade.
Solução DF <Profundidade> Percentagem <Dispersão Doppler>
(mm) (mm) Doppler (%)
25%
0,00 0,36 4,77 3,48
0,14 0,41 26,00 4,29
0,25 0,43 41,23 4,37
1,20 0,56 82,00 6,47
50%
0,00 0,34 6,73 5,85
0,14 0,39 32,35 7,30
0,25 0,40 47,76 7,78
1,20 0,55 86,00 12,65
Leite
0,00 0,32 10,27 10,08
0,14 0,35 41,26 12,66
0,25 0,37 56,45 14,27
1,20 0,53 87,47 26,63
A distância entre as fibras emissora e receptora influencia as medições de tal modo que
com separações maiores são detectados fotões que atravessaram um maior volume de
tecido. Portanto, aumentando a distância entre fibras, os fotões viajam até zonas mais
profundas do meio dispersor, aumentando a profundidade média dos fotões que sofreram
desvio Doppler. Simulações realizadas em estudos anteriores [31, 34] estão de acordo com
estes resultados. A percentagem de fotões detectados que sofreram desvio Doppler e a
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média de eventos Doppler por fotão também aumentam com o aumento da distância entre
as fibras para cada velocidade, uma vez que o aumento do volume amostrado traduz-se
no aumento da probabilidade de os fotões encontrarem um ou mais glóbulo vermelho em
movimento.
A concentração de leite também influencia a profundidade média amostrada, pois esta
decresce com o aumento da concentração de leite. Pelo contrário, a percentagem de
fotões detectados que sofrem desvio Doppler e a quantidade de desvios Doppler por
fotão aumentam quando a concentração de leite aumenta. Quanto maior a concentração
de leite, maior o número de dispersores presentes no mesmo volume do modelo simulado,
e consequentemente, a profundidade atingida pelos fotões é menor, e o número de fotões
que sofrem desvio Doppler e a quantidade de desvios Doppler por fotão é maior.
Os resultados obtidos para todas as velocidades estão apresentados no apêndice A nas
tabelas A.1, A.2 e A.3. Resultados semelhantes foram obtidos para todas as velocidades
no que diz respeito à profundidade média dos eventos Doppler por fotão, à percentagem
de fotões desviados que foram detectados e ao número de eventos de dispersão Doppler
por fotão, pois estes parâmetros são independentes da velocidade dos dispersores.
O momento de ordem um (M1) do espectro de potência Doppler também foi avaliado. Os
resultados obtidos estão resumidos na tabela 5.8, onde se pode ver que M1 aumenta, de
modo geral, com a concentração de leite. Isto está de acordo com os conceitos teóricos,
uma vez que M1 é proporcional ao produto da velocidade média e da concentração
dos dispersores em movimento. No entanto, para alguns casos M1 não aumenta com a
velocidade, especialmente para as duas velocidades mais elevadas quando são detectados
fotões a 1,20 mm da fibra emissora. Particularmente, na figura 5.18 pode ver-se o efeito
do aumento da distância entre as fibras emissora e receptora no M1, para todas as
velocidades simuladas e para a concentração de 25% de leite. Pode ver-se claramente
que M1 aumenta com o aumento da distância entre fibras e com o aumento da velocidade
dos dispersores.
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Tabela 5.8: Momento de ordem um do espetro de potência Doppler (M1) obtido no
modelo simulado, para as concentrações e velocidades de fluido dispersor, e para as
diferentes distâncias entre fibras emissora e receptora simuladas.
DF Velocidade leite 50% 25%
(mm) (mm/s) (Hz) (Hz) (Hz)
0,00
1,56 1,79 x 1020 1,09 x 1020 6,26 x 1019
3,12 3,55 x 1020 2,16 x 1020 1,20 x 1020
4,68 4,93 x 1020 3,13 x 1020 1,76 x 1020
6,25 6,13 x 1020 3,77 x 1020 2,21 x 1020
7,78 6,54 x 1020 4,13 x 1020 2,56 x 1020
9,35 6,71 x 1020 4,18 x 1020 2,72 x 1020
0,14
1,56 7,08 x 1020 5,35 x 1020 3,52 x 1020
3,12 1,39 x 1021 1,01 x 1021 6,75 x 1020
4,68 1,95 x 1021 1,44 x 1021 9,74 x 1020
6,25 2,28 x 1021 1,70 x 1021 1,18 x 1021
7,78 2,41 x 1021 1,85 x 1021 1,31 x 1021
9,35 2,45 x 1021 1,91 x 1021 1,39 x 1021
0,25
1,56 9,68 x 1020 7,65 x 1020 5,20 x 1020
3,12 1,87 x 1021 1,44 x 1021 9,90 x 1020
4,68 2,58 x 1021 2,02 x 1021 1,43 x 1021
6,25 2,99 x 1021 2,38 x 1021 1,74 x 1021
7,78 3,11 x 1021 2,55 x 1021 1,92 x 1021
9,35 3,13 x 1021 2,61 x 1021 2,03 x 1021
1,2
1,56 1,87 x 1021 1,51 x 1021 1,10 x 1021
3,12 3,29 x 1021 3,70 x 1021 2,02 x 1021
4,68 4,05 x 1021 3,53 x 1021 2,77 x 1021
6,25 4,20 x 1021 3,89 x 1021 3,23 x 1021
7,78 4,06 x 1021 3,94 x 1021 3,44 x 1021
9,35 3,78 x 1021 3,80 x 1021 3,54 x 1021
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Figura 5.18: M1 vs. distância entre as fibras emissora e receptora, obtidos no modelo
simulado para uma solução aquosa com 25% de leite para as velocidades de: 1,56; 3,12;
4,68; 6,25; 7,78 e 9,35 mm/s.
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As trajectórias percorridas pelos fotões podem ser seguidas no software Monte Carlo
durante as simulações. Nas figuras 5.19 e 5.20 podem ser vistas as trajectórias percorridas
por 25 e 13128 fotões que foram injectados no modelo, respectivamente. Na figura 5.20
podem ver-se claramente as três camadas que constituem o modelo simulado.
Figura 5.19: Trajectórias percorridas por 25 fotões que foram injectados no modelo
simulado.
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Figura 5.20: Trajectórias percorridas por 13128 fotões que foram injectados no modelo
simulado.
O número médio de trajectórias percorridas por cada fotão e a respectiva profundidade
média foram calculados. O comprimento médio das trajectórias percorridas por cada
fotão também foi analisado. Por trajectória entende-se o caminho percorrido pelo fotão
entre dois eventos de dispersão, reflexão ou refracção. Os resultados obtidos para 1,56
mm/s estão apresentados na tabela 5.9. Os resultados foram semelhantes para todas
as velocidades pois os parâmetros avaliados são independentes da velocidade a que se
movimentam os dispersores (consultar apêndice A tabelas A.4, A.5 e A.6).
No que diz respeito à variação do número de trajectórias percorridas com a concentração
de dispersores não foi encontrada uma tendência clara. No entanto, o número médio de
trajectórias percorridas por cada fotão aumenta com a distância entre as fibras emissora
e receptora, uma vez que, uma distância grande entre fibras permite a monitorização
de um volume maior do meio dispersor e portanto, há uma maior probabilidade de os
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fotões encontrarem um ou mais glóbulo vermelho em movimento. A profundidade média
atingida e o comprimento médio das trajectórias percorridas por fotão são maiores para
a fibra DF0.00, e são menores para DF0.14 e DF0.25. A origem desta não linearidade
está por clarificar.
Tabela 5.9: Número médio, profundidade média e comprimento médio das trajectórias
percorridos por cada fotão, para diferentes concentrações de leite e distâncias entre
fibras emissora e receptora simuladas, para a velocidade de 1,56 mm/s .
Concentração DF <No de Trajectórias> <Profundidade> <Comprimento>
de leite (mm) (mm)
S25%
0,00 3,31 1,45 10,66
0,14 7,00 0,23 2,53
0,25 9,66 0,23 2,55
1,20 25,67 0,47 5,95
S50%
0,00 3,37 1,41 10,74
0,14 7,06 0,24 2,58
0,25 9,51 0,22 2,45
1,20 25,91 0,47 6,07
Leite
0,00 3,49 1,41 10,43
0,14 7,04 0,22 2,53
0,25 9,53 0,21 2,43
1,20 27,67 0,45 6,24
5.5.2 Validação
5.5.2.1 Protocolo de aquisição
As medições foram feitas com leite e duas soluções aquosas com 50 e 25% de leite nos
dois fantomas descritos, com a sonda da PerimedR© posicionada de forma perpendicular
ao fantoma. A aquisição durou 10 minutos para cada concentração e velocidade de
dispersores. Para a análise dos resultados foi considerada a média de segmentos de sinal
de perfusão com 3 minutos de duração, e a linearidade da variação da perfusão com a
variação da velocidade dos dispersores foi estudada. O mesmo protocolo foi executado
com o PF5000 e com os três comprimentos de onda do protótipo desenvolvido.
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5.5.2.2 Resultados e discussão
• Fantoma de teflonR©
Os resultados obtidos com o fantoma de teflonR©, nas medições realizadas com o
PF5000, e com o CO830, para a solução aquosa com 25% de leite estão apresentados
na figura 5.21, detalhes (a) e (b), respectivamente. Todos os resultados obtidos com
este fantoma foram apresentados noutro trabalho [115] e podem ser consultados no
apêndice B, nas figuras B.1, B.2, B.3, B.4 e na tabela B.1.
De um modo geral, nas medições com o PF5000 (ver figura B.1), a perfusão au-
menta com a velocidade do fluido dispersor, com a distância entre as fibras emissora
e detectora e com a concentração de dispersores. Para algumas situações limítrofes
a perfusão satura (e.g. para a velocidade de 6,25 mm/s para a DF1.20) e não
aumenta com a concentração (e.g. para as velocidades mais baixas para a DF0.25
e a DF1.20, nas soluções aquosas de leite). Na análise da regressão linear foi obtido
um bom ajuste entre o modelo linear e os resultados obtidos, pois o coeficiente de
determinação (R2) é sempre superior a 0,92 e o valor p é, de modo geral, inferior
a 0,01 (ver tabela B.1).
A perfusão obtida com o C0635, com o CO785 e com o CO830, ver figuras B.2, B.3
e B.4, aumenta com a velocidade dos dispersores, com a distância entre as fibras
emissoras e receptoras e com a concentração de dispersores. No que diz respeito
aos resultados obtidos com o CO635, a perfusão aumenta com a velocidade dos
dispersores para a solução aquosa com 25% de leite. Para as outras concentrações
a perfusão satura para as velocidades mais altas. Com este laser não houve uma
tendência clara da perfusão com a alteração da concentração da solução de leite.
Um bom ajuste entre o modelo linear e os resultados foram obtidos, pois R2 > 0, 94
e o valor p é inferior a 0,01 excepto para DF1.20 e S50% (ver tabela B.1).
O posicionamento da sonda no topo do fantoma revelou-se difícil devido à curvatura
da superfície do fantoma. Isto em conjunto com o pequeno volume de leite dentro
dos microtubos, quando comparado com o volume ocupado pela parede do tubo,
leva a sub-estimativas e incertezas nas medições da perfusão. Estes factores são
a razão para as não linearidades obtidas com o fluxómetro comercial e com o
protótipo. No que diz respeito ao protótipo, as dificuldades foram mais difíceis de
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ultrapassar devido ao facto de o processamento de sinal em tempo real não estar
ainda implementado. Por estas razões um fantoma de acrílico com uma superfície
plana foi desenvolvido, facilitando o contacto entre a sonda e o fantoma. Para além
disso, o fantoma de acrílico comporta um maior volume de fluido dispersor.














































Figura 5.21: Perfusão obtida no fantoma de teflonR© com: (a) o PF5000, e (b) o
CO830, para S25% e para as três distâncias entre as fibras colectora e receptora.
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• Fantoma de acrílico
Na figura 5.22 podem ver-se os resultados obtidos com o PF5000 e com o CO785
para todas as velocidades de dispersores, obtidas com a DF1.20. Todos os resulta-
dos obtidos com este fantoma foram apresentados noutro trabalho [115] e podem
ser consultados no anexo B, nas figuras B.5, B.6, B.7, B.8 e na tabela B.2.











































Figura 5.22: Perfusão obtida no fantoma de acrílico com: (a) o PF5000, e (b) o
CO785, com a DF1.20 para as três soluções testadas.
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Nos resultados obtidos com o PF5000, ver figura B.5, a perfusão aumenta com a
velocidade e com a concentração dos dispersores, para cada fibra colectora. Para
além disso, a perfusão também aumenta com o aumento da distância entre as
fibras. Para a DF1.20 (ver detalhe (a) da figura 5.22) a perfusão satura para as
velocidades mais altas, sendo que a velocidade em que ocorre a saturação diminui
com o aumento da concentração de leite. Uma boa correlação entre o modelo linear
e os resultados foram obtidas uma vez que R2 > 0,99 e o valor p é sempre inferior
a 0,01. Deste modo podemos concluir que a relação entre a perfusão e a velocidade
dos dispersores é linear para os parâmetros estudados (ver tabela B.2).
Nos resultados obtidos com o protótipo, ver figuras B.6, B.7 e B.8, a perfusão
aumenta com a velocidade e concentração de leite e com a distância entre as fibras
emissora e receptora para todos os comprimentos de onda, tal como era esperado.
Uma boa correlação entre o modelo linear e os resultados foi obtida uma vez que
R2 > 0,94; excepto para DF1.20 e S50%, e DF0.14 e S25% e o valores p é sempre
inferior a 0,001 (ver tabela B.2).
5.6 Estudos in vivo
Testes in vivo foram realizados na pele humana com o protótipo não-invasivo. Numa pri-
meira fase, foi analisada a resposta do protótipo em ambiente de simulação, seguindo-se
as medições efectuadas em voluntários saudáveis.
5.6.1 Simulações Monte Carlo
5.6.1.1 Descrição
No que diz respeito às simulações efectuadas num modelo de pele humana, foram estu-
dadas as interacções de três comprimentos de onda diferentes (635, 785 e 830 nm) num
modelo da pele humana. Foram registados fotões emergentes a 0,00; 0,14; 0,25 e 1,20
mm da fibra emissora [94].
Para a modelação da pele humana foi utilizado o modelo apresentado por Fredriksson
et al. (2008; 2009) [31, 34]. Este modelo é constituído por 6 camadas com diferentes
espessuras e com diferentes concentrações de sangue a deslocarem-se com três velocidades
diferentes (0,3 mm/s; 3 mm/s e 30 mm/s) (ver tabela 5.10). O fluxo sanguíneo foi
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simulado com direcções aleatórias e com uma distribuição parabólica de velocidades. Os
glóbulos vermelhos simulados com a velocidade menor estão associados ao fluxo sanguíneo
nos capilares, os simulados com a velocidade intermédia representam o fluxo sanguíneo
nas vénulas e arteríolas, e os simulados com a velocidade mais alta estão associado ao fluxo
sanguíneo nas veias e artérias [31]. Foi utilizado sangue oxigenado com um hematócrito
de 42% (os valores normais do hematócrito são: 36-44% para as mulheres e 39-50% para
os homens).
Tabela 5.10: Camadas de pele, espessura das camadas de pele e concentração de
sangue para as três velocidades presentes em cada camada.
Concentração de sangue (%)
Camada Espessura (mm) 0,3 mm/s 3,0 mm/s 30,0 mm/s
Epiderme 0,075 0,0 0,0 0,0
Derme papilar 0,15 0,2 0,0 0,0
Plexo subpapilar 0,15 0,6 0,05 0,001
Derme reticular 0,80 0,1 0,01 0,0006
Plexo cutâneo 0,40 0,25 0,035 0,006
Tecido subcutâneo 10,00 0,1 0,01 0,001
As propriedades ópticas (n, µa, µ′s, µs, g, albedo) para as várias camadas de pele, para o
sangue e para a melanina para os três comprimentos de onda simulados, estão sumariadas
nas tabelas 5.11 e 5.12. As propriedades ópticas para o C0635 e o CO785 foram baseadas
no modelo apresentado por Fredriksson et al. [34], enquanto que para o CO830 elas foram
baseadas no trabalho de Simpson et al. (1998) e Prahl (1999) [96, 116]. Os índices de
refracção da sonda e do ar foram considerados iguais a 1,58 e a 1, respectivamente.
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Tabela 5.11: Propriedades ópticas (n, µa e µs) para as seis camadas de pele, para o
sangue (hematócrito de 42%) e para a melanina.
Comprimento µa (mm−1) µs (mm−1)
de onda (mm) n 635 785 830 635 785 830
Epiderme 1,4 0,15 0,1 0,0122 32 23 18
Derme papilar 1,4 0,15 0,1 0,0122 20 13 18
Plexo subpapilar 1,4 0,15 0,1 0,0122 20 13 18
Derme reticular 1,4 0,15 0,1 0,0122 20 13 18
Plexo cutâneo 1,4 0,15 0,1 0,0122 20 13 18
Tecido subcutâneo 1,4 0,15 0,1 0,0086 16 13 11
Sangue oxigenado 1,4 0,34 0,5 0,52 237 222 222
Melanina 0 30 15 0 0 0 0
Tabela 5.12: Propriedades ópticas (g e albedo) para as seis camadas de pele, para o
sangue (hematócrito de 42%) e para a melanina.
Comprimento g albedo
de onda (mm) 635 785 830 635 785 830
Epiderme 0,85 0,85 0,9 0,995 0,996 0,999
Derme papilar 0,85 0,85 0,9 0,993 0,992 0,999
Plexo subpapilar 0,85 0,85 0,9 0,993 0,992 0,999
Derme reticular 0,85 0,85 0,9 0,993 0,992 0,999
Plexo cutâneo 0,85 0,85 0,9 0,993 0,992 0,999
Tecido subcutâneo 0,85 0,85 0,9 0,991 0,992 0,999
Sangue oxigenado 0,991 0,991 0,991 0,999 0,998 0,998
Melanina 0 0 0 0 0 0
No que diz respeito à função de fase utilizada, o sangue foi modelado com a função
de fase de dispersão de Gegenbauer kernel (ver equação 4.22) e a pele (considerada
tecido estático) foi modelada com a função de fase modificada de Henyey-Greenstein
(ver equação 4.21) [34]. Os parâmetros da função de fase de dispersão de Gegenbauer
kernel podem ser consultados na tabela 5.13
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Tabela 5.13: Parâmetros da função de fase de dispersão de Gegenbauer kernel.
ggk
Função de fase α 635 nm 785 nm 830 nm
Gegenbauer kernel 1 0,95 0,948 0,948
A luz laser foi simulada como um feixe externo de fotões, com o formato pencil beam,
injectada de forma perpendicular à superfície do modelo e com uma abertura numérica
de 0,37. A trajectória percorrida pelos fotões foi armazenada com uma resolução de
1/µ′s. Um total de 3× 4 simulações foram realizadas, sendo que 10.000.000 fotões foram
detectados em cada simulação.
5.6.1.2 Resultados e Discussão
Histogramas da profundidade média atingida pelos fotões detectados nas simulações
Monte Carlo podem ser vistos nas figuras 5.23, 5.24 e 5.25 para o CO635, o CO785 e o
CO830, respectivamente, onde se observa que o número de fotões que atingem camadas
mais profundas aumenta com o aumento da distância entre fibras e com o aumento do
comprimento de onda
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Figura 5.23: Histograma da profundidade média atingida pelos fotões detectados nas
simulações Monte Carlo, quando o modelo é iluminada com luz laser de 635 nm de
comprimento de onda, para as distâncias entre fibras emissora e receptora de: (a) 0,00
mm, (b) 0,14 mm, (c) 0,25 mm, e (d) 1,20 mm.
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Figura 5.24: Histograma da profundidade média atingida pelos fotões detectados nas
simulações Monte Carlo, quando o modelo é iluminada com luz laser de 785 nm de
comprimento de onda, para as distâncias entre fibras emissora e receptora de: (a) 0,00
mm, (b) 0,14 mm, (c) 0,25 mm, e (d) 1,20 mm.
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Figura 5.25: Histograma da profundidade média atingida pelos fotões detectados nas
simulações Monte Carlo, quando o modelo é iluminada com luz laser de 830 nm de
comprimento de onda, para as distâncias entre fibras emissora e receptora de: (a) 0,00
mm, (b) 0,14 mm, (c) 0,25 mm, e (d) 1,20 mm.
Os resultados obtidos nas simulações, nomeadamente a profundidade média dos fotões
que sofreram desvio Doppler, a percentagem de fotões que sofreram desvio Doppler e o
número médio de dispersões Doppler sofridas por cada fotão nas simulações Monte Carlo
para o modelo da pele, estão descritos na tabela 5.14.
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Tabela 5.14: Profundidade média dos fotões que sofreram desvio Doppler, percenta-
gem de fotões que sofreram dispersão Doppler e número médio de dispersões Doppler
sofridas por cada fotão nas simulações realizadas no modelo da pele humana.
CO DF <Profundidade> Percentagem No de dispersões
(nm) (mm) (mm) Doppler (%) Doppler
635
0,00 0,24 1,94 1,19
0,14 0,27 9,62 1,23
0,25 0,28 15,45 1,26
1,20 0,37 47,70 1,49
785
0,00 0,25 1,97 1,16
0,14 0,29 10,71 1,22
0,25 0,30 16,29 1,23
1,20 0,38 41,89 1,41
830
0,00 0,27 3,54 1,15
0,14 0,31 14,54 1,23
0,25 0,33 20,39 1,25
1,20 0,41 43,45 1,46
A profundidade média dos fotões que sofreram desvio Doppler, a percentagem de fotões
que sofreram dispersão Doppler e o número médio de dispersões Doppler por fotão au-
mentam com a distância entre as fibras emissora e receptora, tal como se verificou nas
simulações com modelo do fantoma. Isto deve-se ao maior volume de tecido atravessado
pelos fotões detectados a distâncias maiores da fibra emissora.
O comprimento de onda também influencia a profundidade média amostrada, uma vez
que esta aumenta o comprimento de onda. Isto deve-se ao facto dos coeficientes de ab-
sorção e dispersão das diferentes camadas de pele diminuírem com o aumento do compri-
mento de onda, permitindo que os fotões viagem trajectórias mais extensas. Resultados
semelhantes foram obtidos por Fredriksson et al. (2009) [34], onde foram obtidas profun-
didades de medição ligeiramente inferiores, embora com a mesma ordem de grandeza das
aqui apresentadas. É de notar que a profundidade média atingida pelos dos fotões que
sofreram desvio Doppler nunca atinge a derme reticular ou as camadas localizadas abaixo
desta, pois a profundidade média é sempre inferior a 1,175 mm. O plexo subpapilar só é
atingido por fotões detectados a 1,20 mm da fibra emissora.
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A percentagem de fotões detectados que sofreram desvio Doppler também aumenta com
o comprimento de onda, excepto para a DF1.20. Esta não linearidade pode estar rela-
cionada com a percentagem de eventos Doppler sofridos em cada camada pelos fotões
detectados (ver tabela 5.15). Como se pode ver a derme reticular é a segunda camada
com uma maior percentagem de eventos Doppler para a distância entre fibras emissora e
receptora de 1,20 mm, para os comprimentos de onda de 785 e 830 nm. Por outro lado,
para as outras distâncias entre fibras a segunda camada com mais eventos Doppler é a
derme papilar. Isto indica que há um maior número de fotões detectados com a DF1.20
que atravessaram um maior volume do modelo simulado. Para além disso, a percentagem
de eventos Doppler no plexo subcutâneo, para essa mesma distância de detecção, diminui
de 635 para 785 nm e aumenta de 785 para 830 nm. Esta camada tem a segunda maior
concentração de sangue quando comparada com as outras camadas, o que juntamente
com o maior volume de sangue atravessado pelos fotões poderá ser a causa desta não
linearidade.
Tabela 5.15: Percentagem de eventos Doppler sofridos, em cada camada de pele,
pelos fotões detectados a 0,00; 0,14; 0,25 e 1,20 mm da fibra emissora para os três
comprimentos de onda simulados.
Camadas da pele
CO DF Epiderme Derme Plexo Derme Plexo Tecido
(nm) (mm) papilar subpapilar reticular cutâneo subcutâneo
635
0,00 0,00 41,07 51,19 7,24 0,50 0,00
0,14 0,00 35,10 53,23 10,31 1,37 0,17
0,25 0,00 31,98 55,26 11,10 1,49 0,21
1,20 0,00 19,43 56,49 19,51 4,08 0,77
785
0,00 0,00 41,73 48,84 8,93 0,51 0,00
0,14 0,00 30,85 54,86 12,97 1,33 0,00
0,25 0,00 27,69 56,42 14,38 1,51 0,00
1,20 0,00 18,81 55,44 22,24 3,51 0,00
830
0,00 0,00 38,76 49.36 10,35 1,54 0,00
0,14 0,00 26,66 55,91 15,09 2,33 0,00
0,25 0,00 23,09 57,05 17,27 2,59 0,00
1,20 0,00 16,57 53,06 25,15 5,21 0,00
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Por outro lado, o número médio de dispersões Doppler sofridas por cada fotão não segue
nenhuma tendência quando o comprimento de onda da luz incidente aumenta, mas é
sempre inferior a 1.5, o que indica que não existe uma grande taxa de dispersão múltipla.
Os resultados obtidos nas simulações Monte Carlo revelaram que M1 aumenta com o
aumento da distância entre as fibras emissora e detectora, como pode ser visto na tabela
5.16. Isto deve-se ao facto de M1 ser proporcional à concentração e velocidade média
dos GVM, e estes dois parâmetros aumentarem com a distância entre as fibras devido
ao aumento do volume monitorizado. Quando se analisa o comportamento de M1 obtido
para os diferentes comprimentos de onda, pode ver-se que este diminui entre o CO635 e o
CO785 e aumenta, entre o CO785 e o CO830. Esta não linearidade pode ser causada pela
percentagem de fotões que atingem o plexo e o tecido cutâneo. Esta percentagem é alta
para o CO830 nm, intermédia para CO635 e mais baixa para CO785, com a excepção
da DF0.00 (ver tabela 5.15). Como o plexo cutâneo é a camada com maior concentração
de glóbulos vermelhos a deslocar-se à velocidade mais alta (30 mm/s), os fotões com
comprimentos de onda de 635 nm vão sofrer um desvio Doppler maior do que os de
785 nm.
Tabela 5.16: Momento de ordem um do espectro de potência Doppler (M1) obtido
no modelo da pele para os comprimentos de onda e distâncias entre fibras emissora e
receptora simulados.
CO (mm) DF (mm) M1 (Hz)
635
0,00 3,57 x 1018
0,14 2,51 x 1019
0,25 3,71 x 1019
1,20 1,63 x 1020
785
0,00 3,45 x 1018
0,14 2,13 x 1019
0,25 3,23 x 1019
1,20 1,05 x 1020
830
0,00 5,30 x 1018
0,14 2,66 x 1019
0,25 3,93 x 1019
1,20 1,06 x 1020
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Na tabela 5.17 estão sumariados os resultados obtidos relativos às trajectórias percor-
ridas por cada fotão no modelo da pele. Pode ser observado que o número médio, a
profundidade média e o comprimento médio das trajectórias percorrido por cada fotão
aumentam com a distância entre as fibras emissoras e receptoras. Isto acontece porque
com o aumento da distância entre fibras um volume maior é monitorizado, o que aumenta
a probabilidade dos fotões encontrarem dispersores em movimento. O número de tra-
jectórias percorridas não segue uma tendência geral quando são comparados diferentes
comprimento de onda. Por outro lado, a profundidade média das trajectórias percorridas
aumenta com o comprimento de onda. Estes resultados estão de acordo com a profun-
didade média dos eventos Doppler, apresentados na tabela 5.14. O comprimento médio
da trajectória percorrida por cada fotão aumenta com o comprimento de onda, excepto
para DF1.20. Esta não linearidade pode ser causada pela distribuição da percentagem de
eventos Doppler sofridos em cada camada de pele (tabela 5.15), discutida anteriormente
quando a percentagem de fotões que sofreram desvio Doppler foi analisada.
Tabela 5.17: Número médio, profundidade média e comprimento médio das trajec-
tórias percorridas pelos fotões no modelo da pele humana simulado.
CO DF <No de trajectórias> <Profundidade> <Comprimento>
(nm) (mm) (mm) (mm)
635
0,00 3,16 0,02 0,23
0,14 6,20 0,08 0,78
0,25 7,99 0,11 1,16
1,20 19,77 0,27 4,11
785
0,00 3,08 0,02 0,23
0,14 5,98 0,09 0,86
0,25 7,46 0,12 1,26
1,20 14,71 0,26 3,65
830
0,00 3,77 0,04 0,34
0,14 6,93 0,12 1,12
0,25 8,34 0,16 1,57
1,20 14,86 0,28 4,01
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5.6.2 Validação
5.6.2.1 Protocolo de medição
Medições da perfusão sanguínea cutânea foram realizadas face ventral do braço direito
e na palma da mão direita com o objectivo de se compararem os resultados obtidos
nestas duas áreas. As regiões referidas apresentam diferenças fisiológicas, principalmente
o facto da presença de uma elevada densidade de shunts arteriovenosos na palma da mão,
contrariamente ao que acontece na região do braço (ver secção 6.1.1).
Na primeira fase foi monitorizada a perfusão sanguínea cutânea em 20 participantes
deitados numa marquesa, com o braço posicionado ao nível do coração, com idades médias
de 24, 7 ± 4, 2 anos (idade média ± desvio padrão) compreendidas entre os 19 e os 39
anos, sendo que 11 eram mulheres. A pressão arterial média dos participantes, registada
antes das medições, foi de 7, 1 ± 0, 8 mmHg (pressão arterial mínima) e de 11, 4 ± 1, 0
(pressão arterial máxima), e o índice de massa corporal foi de 22, 1± 2, 3Kg/m2. Todos
os participantes eram caucasianos, excepto uma participante.
Na segunda fase foi monitorizada a perfusão sanguínea em duas regiões cutâneas dife-
rentes em 16 participantes deitados numa marquesa, com o braço posicionado ao nível
do coração, com idades médias de 24, 3 ± 4, 8 anos, compreendidas entre os 19 e os 39
anos, sendo que 7 eram mulheres. A pressão arterial média dos participantes, registada
antes das medições, foi de 7, 5 ± 0, 6 mmHg (pressão arterial mínima) e de 11, 5 ± 1, 1
(pressão arterial máxima), e o índice de massa corporal foi de 21, 6± 2, 0Kg/m2. Todos
os participantes eram caucasianos, excepto uma participante.
Todos os participantes eram saudáveis e não fumadores, não tomavam medicação vaso-
activa e no dia da medição não beberam bebidas com cafeína.
O protocolo de medição consistiu na monitorização da perfusão sanguínea cutânea du-
rante 33 minutos, sendo que durante a medição foi realizado um teste da oclusão arterial,
conhecido como hiperemia reactiva pós-oclusiva (HRPO). Especificamente, nos primeiros
20 minutos foi monitorizada a perfusão em repouso (fluxo basal), seguindo-se o teste da
oclusão arterial realizado com uma braçadeira colocada no antebraço, que foi insuflada
durante 3 minutos a 200 mmHg, de modo a permitir o registo do zero biológico (ZB)
ou hipóxia. A braçadeira foi depois esvaziada, provocando um pico de perfusão (pico
da hiperemia reactiva pós-oclusiva - pHRPO) e finalmente a perfusão é monitorizada
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durante mais 10 minutos até estabilizar novamente no fluxo basal.
O protocolo foi repetido com o PF5000 e com os três comprimentos de onda presentes
no protótipo, com a sonda fixa na pele na mesma posição para todas as medições. A
calibração na solução padrão de motilidade foi realizada nos dois fluxómetros antes das
medições.
Os dois testes foram efectuados numa sala sem ruído, com uma temperatura que variou
entre os 22 e os 25 oC. O Comité de Ética do Centro Cirúrgico de Coimbra aprovou
este estudo e foi obtido consentimento por parte dos participantes para a realização das
medições, antes das mesmas.
5.6.2.2 Protocolo de investigação
Na análise dos resultados foram comparadas as perfusões sanguíneas cutâneas obtidas
durante o fluxo basal, o ZB e o pHRPO. No entanto, como diferentes comprimentos
de onda e diferentes distâncias entre fibras podem monitorizar diferentes aspectos da
microcirculação e tem zeros biológicos diferentes, quantidades relativas também foram
avaliadas. Para a análise estatística, foram avaliados valores médios da perfusão sanguí-
nea obtidos em segmentos com 2 minutos de sinal obtidos no fluxo basal e no ZB, para
cada participante, para os três comprimentos de onda e PF5000, e para as três distân-
cias entre fibras emissora e receptora. A perfusão sanguínea cutânea obtida no pHRPO
também foi analisada.
Um conjunto de relações foram testadas, nomeadamente a percentagem de abaixamento,
definida pela expressão:
%Abaixamento =
linha de base− ZB
linha de base
× 100, (5.7)
e a percentagem de aumento, definida pela expressão:
%Aumento =
pHRPO − linha de base
linha de base
× 100, (5.8)
onde linhadebase e ZB representam a perfusão sanguínea cutânea média obtida durante
o fluxo basal e o ZB respectivamente, e pHRPO representa a perfusão obtida no pHRPO.
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m = {CO635, CO785, CO830 e PF5000}
j = {CO635, CO785, CO830} e j < m ∪ (j = m ∩ k > i),
k, i = {DF0.14;DF0.25 e DF1.2}
foi avaliada. Pperf (x, y) representa a perfusão obtida com o comprimento de onda ou o
PF5000 x e com a distância entre as fibras emissora e receptora y, durante o fluxo basal,
o ZB e o pHRPO. A FP foi utilizada pela primeira vez por Morales [29].
Os tempos de subida e de descida do pHRPO foram também calculados:
tempo de subida = tempo pHRPO − tempo RO e (5.9)
tempo de descida = tempo FB − tempo pHRPO, (5.10)
onde tempo pHRPO representa o instante em que ocorre o pHRPO, tempo RO é o
momento em que é removida a oclusão e o tempo FB é o instante em que a perfusão
estabiliza no fluxo basal.
Um teste da normalidade (teste estatístico de Shapiro-Wilk) foi aplicado às perfusões
médias obtidas para todos os participantes. Como a maioria dos conjuntos de dados
não apresentaram uma distribuição normal os resultados vão ser expressos no formato
mediana (1o quartil; 3o quartil). O teste não paramétrico de Wilcoxon foi utilizado para
avaliar a diferença estatística entre perfusões obtidas: com diferentes comprimentos de
onda ou com o PF5000; com diferentes distâncias entre as fibras emissora e receptora;
e em diferentes regiões de pele. A análise foi realizada em SPSS v17.0 (SPSS IncR©,
Chicago, IL, USA). Os resultados foram considerados estatisticamente diferentes para
valores p inferiores a 0,05.
5.6.2.3 Análise no domínio das frequências
Com o objectivo de confirmar a presença das oscilações do fluxo microcirculatório nos
sinais de perfusão sanguínea cutânea registados com o protótipo (ver secção 5.6.2.4), foi
calculada a transformada de Fourier discreta (FFT) da perfusão recolhida durante o fluxo
basal na palma da mão e na face ventral do braço [117]. Foram utilizados segmentos
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de sinal de perfusão com 100 s obtidos com as três distâncias de fibras e com os três
comprimentos de onda presentes no protótipo.
Para a análise no domínio das frequências, foram considerados sinais de perfusão sanguí-
nea obtidos em 6 participantes, escolhidos entre os 16 voluntários que participaram no
teste em que foi monitorizada a perfusão em duas regiões cutâneas distintas [117].
A potência média dos intervalos de frequência presentes nos sinais de perfusão sanguínea
medidos durante o fluxo basal foi avaliada. Foram considerados segmentos de perfusão
com 300 s aos quais foi aplicado um filtro de média móvel com 200 s com o objectivo de
calcular a tendência, que foi depois subtraída ao segmento original [118]. A componente
DC também foi removida. O espectro de potência foi calculado através do método de
Welch tendo sido utilizada uma janela de Hanning com 200 s e com 50% de sobreposição
entre os segmentos [118]. Finalmente, foi calculada a potência média de cada intervalo
de frequência.
Para o estudo da dependência linear entre dois sinais pode recorrer-se à função de coe-
rência. Esta função compara a correlação do espectro de potência de dois sinais com o
produto dos seus espectros de potência ao longo de um determinado intervalo de frequên-





onde Puu e Pyy representam o auto espectro de potência e Puy representam o espectro do
potência cruzado entre dois sinais. A magnitude da função de coerência pode ter valores
entre 0 e 1, que indicam o quanto um sinal u se parece com o sinal y em cada frequência.
A coerência média obtida entre perfusões medidas com diferentes fibras colectoras foi
calculada para os intervalos de frequências analisados. Foram avaliadas as seguintes
relações entre fibras: D0.14 e D0.25; D0.25 e D1.20; e D0.25 e D1.20 para cada díodo
laser. Foi também avaliada a coerência média entre sinais da perfusão sanguínea obtidos
com diferentes comprimentos de onda, i. e. relações entre: CO635 e CO785; CO785 e
CO830; e CO635 e CO830 para cada fibra detectora. Para o cálculo da coerência foram
considerados segmentos com 3 minutos obtidos durante o fluxo basal e segmentos de 1
minuto obtidos durante o zero biológico.
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5.6.2.4 Resultados e discussão
• Face ventral do braço
Na figura 5.26 podem ver-se os espectros de potência obtidos dos sinais de tensão re-
gistados na face ventral do braço de um participante com o CO785 e com a DF1.20,
durante fluxo basal, o ZB e o pHRPO. Nos espectros de potência pode ver-se um
espalhamento nas baixas frequências que é maior para o sinal obtido durante o
pHRPO e menor para o sinal obtido durante o ZB, o que está de acordo com a
teoria. O espectro apresentado foi obtido da média de 2 espectros de potência, com
212 pontos cada um, adquiridos durante os respectivos períodos analisados (fluxo
basal, ZB e pHRPO). Uma sobreposição de 25% foi utilizada e os espectros foram
normalizados à intensidade de luz e multiplicados pela constante de calibração M.
























Figura 5.26: Espectros de potência obtidos durante o fluxo basal, o ZB e o pHRPO,
com o díodo laser de 785 nm e a distância entre fibras emissora e receptora de 1,20 mm.
Os sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na face ventral do braço estão
apresentado nas figuras 5.27, 5.28, 5.29 e 5.30. Os resultados obtidos com o protó-
tipo têm um perfil semelhante aos resultados obtidos com o PF5000. Nos primeiros
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20 minutos o fluxo basal é monitorizado e quando é insuflada a braçadeira a per-
fusão diminui devido à redução do fluxo microcirculatório provocado pela oclusão
arterial. Nos instantes seguintes ao esvaziamento da braçadeira ocorre o pHRPO
e finalmente, nos últimos 10 min de aquisição a perfusão regressa ao fluxo basal.
Nos sinais apresentados pode ver-se que o decréscimo da perfusão durante o BZ é
menor para o CO635, que o pHRPO aumenta com o comprimento de onda e que as
oscilações na amplitude parecem também aumentar com o comprimento de onda.




















Figura 5.27: Sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na face ventral do braço
de um participante, com o PF5000, para as três distâncias entre as fibras emissora e
receptora.
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Figura 5.28: Sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na face ventral do braço
de um participante, com o CO635, para as três distâncias entre as fibras emissora e
receptora.




















Figura 5.29: Sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na face ventral do braço
de um participante, com o CO785, para as três distâncias entre as fibras emissora e
receptora.
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Figura 5.30: Sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na face ventral do braço
de um participante, com o CO830, para as três distâncias entre as fibras emissora e
receptora.
Os valores medianos de perfusão sanguínea obtidos durante o fluxo basal, o ZB e
o pHRPO estão apresentados na tabela 5.18. A perfusão aumenta com a distância
entre as fibras emissora e receptora para cada comprimento de onda e para o
PF5000, excepto durante o ZB para o CO830. Este aumento reflecte o maior
volume de tecido monitorizado pelas separações maiores. Os resultados obtidos
com o PF5000 e com o protótipo, durante o fluxo basal e o pHRPO, estão dentro
da mesma gama de valores, no entanto o mesmo não acontece para o zero biológico
onde valores de perfusão mais baixos foram obtidos com o PF5000. Uma diferença
significativa foi obtida entre as perfusões medidas com diferentes distâncias entre
fibras durante o fluxo basal (p < 0, 03) e o pHRPO (p < 0, 023), para todos os
comprimentos de onda e o PF5000. Durante o ZB também foi obtida uma diferença
significativa (p < 0, 003), excepto para o CO830.
Quando são comparadas as perfusões obtidas com diferentes comprimentos de onda
para uma determinada distância entre fibras emissora e colectora, durante o fluxo
basal, a perfusão sanguínea aumenta com o comprimento de onda para DF0.14 e
DF0.25, mas diminui para DF1.20. A perfusão medida durante o pHRPO diminui
Capítulo 5. Protótipo não-invasivo 109
entre CO785 e CO830 para a DF0.25 e a DF1.20. Estas não linearidades podem ser
o resultado da dispersão múltipla que ocorre quando o volume de sangue atraves-
sado pelos fotões é maior, o que acontece quando são utilizadas maiores distâncias
entre fibras e maiores comprimentos de onda. As dispersões múltiplas resultam
numa grande componente homodínica no sinal de tensão, que por sua vez levam a
relações não lineares entre a CGVM e a perfusão. Isto resulta na subestimação dos
níveis da perfusão durante o fluxo basal para DF1.20 ou durante o pHRPO para
DF0.25 e DF1.20 para CO830. A dispersão múltipla pode ser evitada através do
uso de um factor de correcção proposto por Nilsson [39], mas testes in vitro com a
utilização de sangue e fantomas complexos são necessários para a sua implementa-
ção. Não foi encontrada nenhuma tendência para as perfusões medidas durante o
ZB quando diferentes comprimentos de onda são comparados.
Tabela 5.18: Perfusão sanguínea mediana (1o quartil; 3o quartil) obtida durante o
fluxo basal, o ZB e o pHRPO, na face ventral do braço.
DF Fluxo Basal ZB PORH
(mm) (UP) (UP) (UP)
CO635
0,14 5,2 (3,5; 11,5) 4,5 (2,9; 8,8) 19,7 (13,6; 52,7)
0,25 13,7 (9,2; 23,1) 13,5 (8,6; 20,3) 37,4 (23,3; 57,2)
1,20 55,8 (37,5; 100,0) 49,0 (33,8; 88,1) 116,8 (98,0; 198,6)
CO785
0,14 7,8 (5,3; 10,3) 5,1 (4,2; 7,7) 39,6 (29,4; 66,0)
0,25 14,1 (10,6; 17,9) 8,8 (6,8; 12,4) 91,9 (48,0; 140,0)
1,20 38,2 (27,9; 47,8) 22,6 (16,3; 24,9) 227,5 (144,7; 304,9)
CO830
0,14 17,2 (3,0; 58,3) 13,3 (2,0; 31,8) 80,0 (12,7; 246,2)
0,25 25,8 (3,2; 62,3) 15,2 (2,0; 30,7) 81,5 (20,4; 303,8)
1,20 31,7 (7,2; 90,3) 13,5 (1,8; 43,0) 187,5 (63,0; 371,4)
PF5000
0,14 5,7 (4,5; 6,9) 3,0 (2,8; 3,4) 32,4 (22,0; 51,3)
0,25 9,3 (6,8; 13,5) 3,9 (3,0; 4,7) 64,5 (41,4; 88,2)
1,20 25,5 (22,2; 40,0) 6,3 (5,6; 8,5) 207,4 (149,7; 254,3)
A perfusão sanguínea monitorizada durante o ZB tem origem nos movimentos
Brownianos dos glóbulos vermelhos em conjunto com outras contribuições biológi-
cas, sobrepostas ao zero instrumental [19]. O zero instrumental deve ser constante
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para cada comprimento de onda e fibra receptora, por isso, não é motivo para
preocupações desde que os resultados sejam comparados em termos relativos. Os
valores mais baixos obtidos com o PF5000 revelam uma redução mais eficaz do
ruído do que a obtida no protótipo. Para o CO830, as medições da perfusão no
ZB não seguem nenhuma tendência e para além disso, não foi encontrada diferença
estatística entre diferentes distâncias de fibras, para esse comprimento de onda,
durante o ZB.
As percentagens de abaixamento e de aumento da perfusão sanguínea obtidas para
diferentes comprimentos de onda e para o PF5000, e para diferentes distâncias
entre fibras estão apresentadas na tabela 5.19.
Tabela 5.19: Percentagem de abaixamento e de aumento medianos (1o quartil; 3o
quartil) obtidos nos sinais de perfusão sanguínea recolhidos na face ventral do braço.
DF Percentagem de Percentagem de
(mm) abaixamento (%) aumento (%)
CO635
0,14 15,4 (11,3; 19,3) 235,2 (163,8; 301,1)
0,25 7,3 (4,2; 13,1) 159,5 (112,4; 213,2)
1,20 8,0 (4,4; 14,9) 125,0 (84,9; 169,8)
CO785
0,14 26,5 (16,4; 40,2) 416,8 (299,3; 609,8)
0,25 32,3 (20,9; 40,4) 514,0 (361,9; 643,7)
1,20 38,3 (34,1; 56,3) 496,9 (391,8; 543,4)
CO830
0,14 30,2 (20,9; 40,0) 248,4 (202,2; 373,8)
0,25 43,5 (35,6; 59,0) 358,6 (189,0; 608,7)
1,20 66,7 (52,8; 77,8) 525,7 (283,0; 804,6)
PF5000
0,14 44,6 (33,1; 52,5) 522,5 (339,8; 694,4)
0,25 55,2 (46,6; 61,5) 612,5 (356,6; 788,2)
1,20 75,6 (68,6; 80,4) 623,5 (392,0; 839,8)
A percentagem de diminuição é sempre menor do que 100% uma vez que a perfusão
sanguínea durante o ZB é sempre menor do que a perfusão durante o fluxo basal.
Esta percentagem é também mais pronunciada quando o comprimento de onda
aumenta, para a mesma distância entre fibras emissora e receptora, e quando a
distância entre as fibras aumenta, para o mesmo comprimento de onda, excepto
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para o CO635. Isto revela que a diminuição da perfusão durante a oclusão é
maior para os comprimentos de onda e distâncias entre fibras maiores, o que é um
reflexo do maior volume de tecido monitorizado durante o fluxo basal pelos mesmos.
Para além disso, a percentagem de abaixamento é estatisticamente diferente entre
diferentes distâncias entre fibras para o mesmo comprimento de onda, excepto para
o CO635. A inconsistência nas medições feitas com o CO635 é destacada pela a
ausência de diferença estatística nos resultados obtidos com esse comprimento de
onda.
A percentagem de aumento é sempre superior a 100%, visto que a perfusão sanguí-
nea registada durante o pHRPO é sempre superior à da perfusão medida durante o
fluxo basal. No entanto, não foi encontrada nenhuma tendência dos resultados com
a variação da distância entre as fibras emissora e receptora ou com o comprimento
de onda.
Os valores mais elevados de percentagem de aumento e de diminuição foram obtidos
com o PF5000. Este resultado é um reflexo dos valores mais baixos obtidos com
o PF5000 durante o ZB pois os valores de perfusão sanguínea obtidos durante o
fluxo basal e o pHRPO estão na mesma ordem de grandeza dos resultados obtidos
com o protótipo.
A fracção de perfusão foi apresentada por Morales [29], como um método útil para
ser utilizado em investigação na área da FLD, uma vez que pode complementar os
métodos existentes ao permitir a comparação entre perfusões registadas em dife-
rentes fluxómetros e estudos. Neste trabalho foram calculadas fracções de perfusão
entre perfusões monitorizadas com: comprimentos de onda maiores e comprimen-
tos de onda menores; e distâncias entre fibras maiores e distâncias entre fibras
menores, permitindo a avaliação de como o fluxo detectado com os comprimentos
de onda ou distâncias entre fibras maiores é também detectado pelos comprimentos
de onda e distâncias entre fibras menores.
As fracções de perfusão obtidas quando se compara a perfusão sanguínea monito-
rizada com diferentes distâncias entre fibras emissora e receptora durante o fluxo
basal, o ZB e o pHRPO podem ser consultadas na tabela 5.20. Foram obtidas
fracções superiores a 1 uma vez que a perfusão aumenta sempre com o aumento
da distância entre as fibras. As FP são maiores para o CO635 e mais baixas para
o CO830 o que indica que há uma maior diferença entre a perfusão medida por
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diferentes distâncias entre fibras para o CO635 do que para o CO830. Os resul-
tados obtidos com o PF5000 são semelhantes aos obtidos com o CO785 durante o
fluxo basal e o pHRPO, o que pode indicar que fenómenos semelhantes estão a ser
medidos. Os resultados são estatisticamente diferentes para fracções de perfusão
obtidas durante o fluxo basal (p < 0, 012) e o pHRPO (p < 0, 033), quando são






No que diz respeito às fracções de perfusão obtidas durante o ZB, estas são estatis-
ticamente diferentes (p < 0, 04), excepto para o CO830, onde as FP são próximas
da unidade. Isto pode indicar que diferentes distâncias entre fibras medem o mesmo
fenómeno durante o ZB. No entanto este comprimento de onda não segue a mesma
tendências dos outros comprimentos de onda, e não apresenta diferença estatística.
Estes resultados são um reflexo dos resultados obtidos na análise das perfusões
medianas, discutidos no início desta secção.
Tabela 5.20: Fracções de perfusão medianas (1o quartil; 3o quartil) entre diferentes
distâncias entre fibras emissora e receptora, obtidas na face ventral do braço durante o
fluxo basal, o ZB e o pHRPO.
Fracção de Fluxo Basal ZB pPORH
Perfusão (UP) (UP) (UP)
CO635
DF0.25/DF0.14 2,3 (2,0; 2,7) 2,5 (2,2; 2,3) 1,6 (1,4; 1,9)
DF1.2/DF0.25 3,9 (3,5; 4,7) 4,2 (3,0; 4,9) 3,8 (3,1; 4,7)
DF1.2/DF0.14 9,7 (6,8; 15,3) 11,4 (7,0; 16,4) 6,0 (5,0; 8,4)
CO785
DF0.25/DF0.14 1,8 (1,5; 2,3) 1,7 (1,4; 2,0) 1,9 (1,5; 2,7)
DF1.2/DF0.25 2,8 (2,5; 3,1) 2,3 (2,0; 2,7) 2,7 (2,2; 3,6)
DF1.2/DF0.14 5,2 (4,0; 6,7) 4,1 (3,0; 4,8) 5,7 (4,7; 7,4)
CO830
DF0.25/DF0.14 1,2 (1,1; 1,3) 1,0 (0,8; 1,2) 1,4 (1,1; 1,8)
DF1.2/DF0.25 1,8 (1,2; 2,2) 1,1 (0,8; 1,4) 2,2 (1,7; 2,9)
DF1.2/DF0.14 2,1 (1,5; 2,7) 1,0 (0,7; 1,4) 3,7 (2,4; 4,3)
PF5000
DF0.25/DF0.14 1,5 (1,4; 2,0) 1,2 (1,1; 1,5) 1,8 (1,5; 2,5)
DF1.2/DF0.25 3,1 (2,7; 3,4) 1,7 (1,5; 2,0) 3,0 (2,7; 3,9)
DF1.2/DF0.14 5,2 (4,3; 6,2) 2,3 (1,8; 3,0) 5,6 (4,7; 7,3)
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são estatisticamente diferentes durante o ZB (p < 0, 009). Isto pode ser o resultado
da existência de diferentes zeros instrumentais para cada comprimento de onda e
para o PF5000 ou pode indicar que diferentes fenómenos estão a ser medidos por
diferentes comprimentos de onda.
As fracções de perfusão obtidas quando se compara a perfusão sanguínea monito-
rizada com diferentes comprimentos de onda estão resumidas na tabela 5.21. As
FP diminuem com a distância entre fibras emissora e receptora durante o fluxo
basal, o ZB e o pHRPO, excepto quando o CO785 é comparado com o CO635
durante o pHRPO. Isto pode indicar que o efeito da variação do comprimento de
onda, nas medições da perfusão, é mais evidente para as distâncias entre fibras
menores. Diferença significativa foi obtida durante o fluxo basal (p < 0, 025) e o
ZB (p < 0, 004). Para além disso, a FP não é sempre superior a 1, o que reflecte
as não linearidades apresentadas na tabela 5.18.
Tabela 5.21: Fracções de perfusão medianas (1o quartil; 3o quartil) entre diferentes
comprimentos de onda, obtidas na face ventral do braço durante o fluxo basal, o ZB e
o pHRPO.
Fracção de DF Fluxo Basal ZB pPORH
Perfusão (mm) (UP) (UP) (UP)
C0785/CO635
0,14 1,6 (0,4; 2,2) 1,3 (0,3; 2,1) 2,6 (0,6; 3,2)
0,25 1,0 (0,5; 2,0) 0,7 (0,4; 1,2) 2,8 (1,2; 3,6)
1,20 0,8 (0,4; 1,3) 0,5 (0,2; 0,6) 1,9 (0,7; 3,1)
CO830/CO635
0,14 1,2 (0,6; 10,5) 0,9 (0,5; 7,0) 1,2 (0,6; 10,0)
0,25 0,8 (0,3; 5,0) 0,6 (0,1; 3,1) 1,2 (0,5; 8,1)
1,20 0,3 (0,1; 2,1) 0,1 (0,0; 1,0) 0,7 (0,3; 4,3)
CO830/CO785
0,14 3,1 (0,4; 6,9) 2,9 (0,4; 4,2) 2,0 (0,4; 3,4)
0,25 2,2 (0,2; 4,0) 1,6 (0,2; 3,1) 1,6 (0,2; 2,9)
1,20 1,1 (0,1; 2,3) 1,0 (0,1; 1,7) 1,0 (0,2; 2,3)
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Na tabela 5.22 estão apresentados os tempos de subida e de descida obtidos nos
sinais de perfusão sanguínea cutânea registados na face ventral do braço. No que
diz respeito ao tempo de subida, não existe uma tendência, nem foi encontrada
diferença estatística, quando a perfusão medida com fibras receptoras localizadas
a diferentes distâncias da fibra emissora ou com diferentes comprimentos de onda
são comparados. Murray et al. [19], utilizando imagiologia laser Doppler, obteve
tempos de subida de aproximadamente o dobro nas perfusões obtidas com um laser
vermelho quando comparadas com as perfusões obtidas com um laser verde, suge-
rindo que diferentes mecanismos de redistribuição da microcirculação são registados
com os dois lasers.
Por outro lado, o tempo de descida aumenta com o aumento da distância entre as
fibras detectora e emissora para todos os comprimentos de onda e para o PF5000.
Os tempo de descida são maiores para o CO785 e menores para o CO830. Estas di-
ferenças obtidas nos tempos de descida para diferentes comprimentos de onda, pode
estar relacionada com o facto de diferentes comprimentos de onda monitorizarem
diferentes camadas de microcirculação ou diferentes tipos de vasos.
Tabela 5.22: Tempos de subida e de descida medianos (1o quartil; 3o quartil) obtidos
na face ventral do braço.
DF Tempo de subida Tempo de descida
(mm) (s) (s)
CO635
0,14 8,9 (6,5; 10,6) 20,9 (0,3; 2,1)
0,25 8,8 (7,6; 10,1) 26,6 (0,4; 1,2)
1,20 8,6 (5,9; 10,9) 28,4 (19,2; 51,7)
CO785
0,14 9,9 (7,4; 14,0) 41,8 (25,2; 65,1)
0,25 9,6 (8,7; 11,9) 43,1 (24,9; 64,9)
1,20 10,2 (8,9; 11,3) 46,3 (25,1; 68,4)
CO830
0,14 7,8 (4,5; 9,3) 16,7 (7,3; 35,2)
0,25 9,6 (6,0; 10,3) 18,1 (8,4; 32,6)
1,20 9,7 (6,5; 11,6) 24,8 (17,5; 40,2)
PF5000
0,14 9,2 (5,1; 11,0) 30,8 (24,4; 51,0)
0,25 8,3 (4,7; 10,2) 30,8 (21,7; 55,4)
1,20 7,5 (4,6; 9,7) 32,2 (20,6; 52,3)
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• Face ventral do braço e palma da mão
Na figura 5.31 podem ver-se os espectros de potência obtidos dos sinais de tensão
registados na palma da mão de um participante saudável com o CO830 e com a
DF0.25, durante o fluxo basal e o ZB. Pode ver-se claramente que o espalhamento
do espectro nas baixas frequências é maior para o sinal obtido no fluxo basal e
menor para o sinal obtido no ZB. O espectro apresentado foi obtido da média de 2
espectros de potência, com 212 pontos cada um, adquiridos durante os respectivos
períodos analisados (fluxo basal e ZB). Uma sobreposição de 25% foi utilizada e os
espectros foram normalizados à intensidade de luz e multiplicados pela constante
de calibração M.
Os sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na palma da mão de um partici-
pante saudável estão representados nas figuras 5.32, 5.33, 5.34 e 5.35. A perfusão
medida na palma da mão é claramente diferente da perfusão obtida na face ventral
do braço, o que reflecte as diferenças fisiológicas entre as duas regiões de pele. No
entanto o perfil de perfusão obtido com o protótipo assemelha-se ao perfil obtido
com o PF5000.




















Figura 5.31: Espectros de potência obtidos, durante o fluxo basal e o ZB, com o
díodo laser de 830 nm e a distância entre fibras receptora e emissora de 0,25 mm.
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Figura 5.32: Sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na palma da mão de um
participante, com o PF5000, para as três distâncias entre as fibras emissora e receptora.



















Figura 5.33: Sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na palma da mão de um
participante, com o CO635, para as três distâncias entre as fibras emissora e receptora.
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Figura 5.34: Sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na palma da mão de um
participante, com o CO785, para as três distâncias entre as fibras emissora e receptora.
























Figura 5.35: Sinais de perfusão sanguínea cutânea obtidos na palma da mão de um
participante, com o CO830, para as três distâncias entre as fibras emissora e receptora.
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A perfusão sanguínea mediana obtida durante o fluxo basal e o ZB, na face ventral
do braço e na palma da mão estão apresentadas na tabela 5.23. De modo geral, os
valores medianos de perfusão obtidos na palma da mão são superiores aos valores
medianos obtidos na face ventral do braço, o que reflecte a elevada densidade de
capilares e shunts arteriovenosos presentes na palma da mão. Diferença estatística
foi obtida na comparação entre as perfusões medidas nas duas regiões durante o
fluxo basal (p < 0, 02). Um aumento maior da perfusão no fluxo basal foi obtida
com o CO830 e com o PF5000.
Tabela 5.23: Perfusão sanguínea mediana (1o quartil; 3o quartil) obtida durante o
fluxo basal e o ZB, na face ventral do braço e na palma da mão.
DF Fluxo Basal Fluxo Basal ZB ZB
(mm) braço (UP) mão (UP) braço (UP) mão (UP)
CO635
0,14 6,5 (4,2; 21,8) 33,6 (23,5; 79,4) 6,1 (3,2; 16,2) 13,4 (7,6; 21,7)
0,25 19,7 (10,0; 30,7) 63,8 (46,6; 117,8) 17,8 (9,5; 23,6) 26,2 (19,2; 32,5)
1,20 83,7 (38,1; 157,9) 231,5 (171,3; 369,7) 65,5 (34,6; 135,8) 140,5 (95,9; 186,9)
CO785
0,14 9,7 (5,6; 13,0) 33,7 (12,7; 73,7) 6,1 (4,6; 8,8) 5,5 (4,2; 8,9)
0,25 17,0 (9,1; 25,2) 70,5 (25,6; 97,2) 11,6 (6,5; 13,2) 8,3 (5,5; 19,6)
1,20 46,6 (36,7; 6,4) 217,4 (88,7; 334,8) 25,5 (21,8; 29,6) 28,7 (16,8; 69,5)
CO830
0,14 14,2 (2,6; 48,0) 90,0 (25,9; 167,7) 9,0 (2,0; 26,8) 16,9 (7,7; 41,7)
0,25 18,1 (3,2; 54,2) 101,2 (34,6; 225,3) 10,6 (1,6; 27,9) 20,0 (6,6; 46,1)
1,20 30,2 (7,8; 75,9) 222,9 (82,6; 617,4) 10,4 (1,6; 38,5) 29,1 (10,5; 63,0)
PF5000
0,14 7,0 (4,7; 9,0) 63,5 (37,6; 138,4) 3,1 (2,8; 3,5) 4,7 (3,9; 6,4)
0,25 9,7 (6,7; 17,0) 126,1 (52,4; 311,3) 3,9 (2,9; 4,4) 7,0 (4,8; 10,5)
1,20 28,8 (22,6; 9,8) 428,5 (179,4; 683,0) 6,1 (5,4; 8,7) 13,0 (8,9; 18,7)
Na tabela 5.24 são apresentados a percentagem de abaixamento e o tempo de
subida medianos (1o quartil; 3o quartil) obtidos nos sinais de perfusão sanguínea
recolhidos na face ventral do braço e na palma da mão.
A percentagem de abaixamento é significativamente maior para as perfusões medi-
das na palma da mão para todos os comprimentos de onda e o PF5000 (p < 0, 02).
No que diz respeito ao tempo de subida, este é maior para os sinais adquiridos no
braço, variando entre 7 e 10 segundos, enquanto que, na palma da mão ele varia
entre 1 e 3 segundos (5.24). Isto sugere que diferentes mecanismos estão envolvidos
na vasodilatação da rede microcirculatória destas duas regiões analisadas. Como é
referido na secção 6.1.1 na palma da mão existe uma densidade de capilares maior
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do que noutras partes do corpo. Na ausência de fluxo sanguíneo, como acontece
durante o ZB, todos os esfíncteres pré-capilares relaxam, aguardando que o fluxo
sanguíneo regresse. Durante o fluxo basal, apenas 25 a 30% dos capilares estão
abertos. Devido à grande densidade de capilares abertos na palma da mão, a
resistência periférica capilar será menor na mão do que no braço. Para além disso
as duas regiões analisadas têm diferentes anatomias no que diz respeito ao sistema
arterial. O antebraço é irrigado por alguns vasos dos ramos da artéria radial ou
da artéria ulnar, enquanto que a palma da mão é irrigada por todos os vasos dos
dois tipos de ramos. Deste modo, quando é libertada a braçadeira, o sangue flui
na direcção da menor resistência periférica, pelos dois ramos arteriais, e o sangue
vai ocupar toda a rede capilar da mão antes de preencher a rede capilar do braço.
Tabela 5.24: Percentagem de abaixamento e tempo de subida medianos (1o quartil;
3o quartil) obtidos nos sinais de perfusão sanguínea recolhidos na face ventral do braço
e na palma da mão.
DF Percentagem de Percentagem de Tempo de Tempo de
(mm) Abaixamento - braço Abaixamento - mão subida - braço subida - mão
CO635
0,14 16,1 (12,2; 27,6) 65,4 (45,8; 76,2) 9,3 (6,7; 10,8) 1,3 (0,9; 4,2)
0,25 11,9 (4,4; 22,7) 58,0 (45,6; 71,3) 9,3 (7,8; 12,4) 2,0 (1,0; 4,8)
1,20 8,5 (3,3; 21,7) 47,5 (25,9; 59,3) 9,0 (6,1; 11,1) 2,4 (1,0; 10,4)
CO785
0,14 28,7 (15,4; 43,3) 79,8 (44,8; 90,8) 9,5 (6,9; 13,4) 1,1 (0,7; 2,3)
0,25 35,2 (19,3; 48,9) 80,0 (56,8; 92,1) 9,6 (6,9; 12,0) 1,1 (0,6; 3,9)
1,20 42,1 (33,1; 62,6) 75,5 (48,4; 88,8) 9,8 (6,9; 13,4) 1,1 (0,8; 2,2)
CO830
0,14 33,4 (20,5; 48,1) 62,5 (45,4; 88,2) 8,1 (3,8; 10,7) 2,6 (0,4; 7,6)
0,25 48,1 (38,4; 63,2) 73,8 (50,9; 86,4) 10,1 (7,0; 10,4) 2,4 (0,6; 6,2)
1,20 69,8 (61,9; 81,9) 87,2 (77,0; 93,7) 9,1 (4,8; 11,1) 3,1 (1,0; 8,3)
PF5000
0,14 51,5 (34,0; 60,4) 92,2 (87,2; 95,7) 9,0 (4,9; 10,6) 1,1 (0,6; 4,7)
0,25 56,9 (47,8; 72,8) 93,9 (87,4; 96,5) 7,0 (4,3; 11,1) 1,0 (0,6; 6,1)
1,20 78,4 (67,8; 84,1) 96,4 (91,6; 97,8) 7,4 (4,1; 9,6) 1,4 (0,7; 5,9)
• Análise no domínio das frequências
As FFTs obtidas da perfusão sanguínea medida na face ventral do braço durante o
fluxo basal com o PF5000 e com os três comprimentos de onda presentes no protó-
tipo, para as três distâncias entre as fibras emissora e receptora, estão representados
nas figuras 5.36, 5.37, 5.38 e 5.39.
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Figura 5.36: Transformada de Fourier do sinal de perfusão sanguínea recolhido na
face ventral do braço de um participante, durante o fluxo basal com o PF5000.


























Figura 5.37: Transformada de Fourier do sinal de perfusão sanguínea recolhido na
face ventral do braço de um participante, durante o fluxo basal com o CO635.
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Figura 5.38: Transformada de Fourier do sinal de perfusão sanguínea recolhido na
face ventral do braço de um participante, durante o fluxo basal com o CO785.



















Figura 5.39: Transformada de Fourier do sinal de perfusão sanguínea recolhido na
face ventral do braço de um participante, durante o fluxo basal com o CO830.
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Nas quatro figuras pode ver-se claramente o pico correspondente à frequência car-
díaca (intervalo entre 0,4 e 1,6 Hz - ver secção ) que para este participante se situa
entre 0,8 e 1,2 Hz. Outros picos, que correspondem a outros fenómenos fisiológi-
cos, são visíveis nas frequências mais baixas (entre 0 e 0,4 Hz). Para além disso,
constata-se que a amplitude da FFT aumenta com o aumento da distância entre
as fibras emissora e receptora para cada comprimento de onda e para o PF5000.
Quando são comparados diferentes comprimentos de onda, a amplitude da FFT di-
minui com o aumento do comprimento de onda para cada distância entre as fibras
emissora e receptora.
As FFTs obtidas da perfusão sanguínea medida na palma da mão com o PF5000
e com os três comprimentos de onda do protótipo, para as três distâncias entre as
fibras emissora e receptora estão representados nas figuras 5.40, 5.41, 5.42 e 5.43.
Nas quatro medições pode ver-se claramente o pico correspondente à frequência
cardíaca, que para este participante se situa entre os 0,8 e os 1,0 Hz. Outros picos,
que correspondem a outros fenómenos fisiológicos são visíveis nas frequências mais
baixas (entre 0,0 e 0,4 Hz). Tal como quando foram comparadas FFTs aplicadas a
sinais de perfusão obtidos na face ventral do braço, a amplitude da FFT aumenta
com a distância entre as fibras, mas no entanto não diminui com o comprimento
de onda.
Da comparação das FFTs obtidas nas duas regiões da pele, constata-se que as
frequências mais baixas (<0,4 Hz) têm maiores amplitudes nos sinais de perfusão
sanguínea recolhidos na palma da mão do que nos sinais de perfusão recolhidos na
face ventral do braço. Esta diferença entre as duas regiões de pele analisadas é uma
consequência da diferente arquitectura vascular presente nos dois locais, pois na
palma da mão há uma maior densidade de capilares e AVAs do que na face ventral
do braço. As amplitudes maiores obtidas nas baixas frequências para a perfusão
medida na palma da mão deve-se principalmente ao facto de os AVAs serem muito
influenciados pela actividade neurogénica [0,006-0,02] Hz [119].
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Figura 5.40: Transformada de Fourier do sinal de perfusão sanguínea recolhido na
palma da mão de um participante, durante o fluxo basal com o PF5000.






















Figura 5.41: Transformada de Fourier do sinal de perfusão sanguínea recolhido na
palma da mão de um participante, durante o fluxo basal com o CO635.
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Figura 5.42: Transformada de Fourier do sinal de perfusão sanguínea recolhido na
palma da mão de um participante, durante o fluxo basal com o CO785.



















Figura 5.43: Transformada de Fourier do sinal de perfusão sanguínea recolhido na
palma da mão de um participante, durante o fluxo basal com o CO830.
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A potência total e a potência relativa de cada intervalo de frequência, das 5 bandas
de frequência que representam o batimento cardíaco (I: 0,4-1,6 Hz), a frequência
respiratória (II: 0,15-0,4 Hz), a actividade miogénica (III: 0,006-0,15 Hz), a ac-
tividade neurogénica (IV: 0,02-0,06 Hz) e a actividade endotelial (V: 0,0095-0,02
Hz), presentes na perfusão sanguínea medida na face ventral do braço e na palma
da mão com o protótipo desenvolvido, estão sumariadas nas tabelas 5.25 e 5.26,
respectivamente.
Tabela 5.25: Valores medianos da potência medida nas 5 bandas de frequência ana-
lisadas (I, II, III, IV e V), obtidas nos sinais de perfusão sanguínea adquiridos na face
ventral do braço, durante o fluxo basal, para as diferentes distâncias entre as fibras
emissora e receptora.
CO DF Potência relativa Potência total
(nm) (mm) V IV III II I
635
0,14 0,06 0,15 0,23 0,12 0,45 61,20
0,25 0,04 0,11 0,15 0,11 0,58 168,05
1,20 0,09 0,12 0,15 0,17 0,47 5.705,58
785
0,14 0,11 0,14 0,25 0,08 0,42 395,49
0,25 0,02 0,16 0,24 0,06 0,53 1.571,65
1,20 0,04 0,12 0,31 0,04 0,49 12.901,71
830
0,14 0,10 0,19 0,20 0,21 0,30 114,86
0,25 0,17 0,18 0,19 0,12 0,35 128,14
1,20 0,28 0,15 0,22 0,06 0,29 611,84
Na tabela 5.25 constata-se que o intervalo de frequência I tem a maior contribuição
em termos de potência relativa no sinal de perfusão sanguínea registado na face
ventral do braço. Também pode ver-se que a potência total aumenta com a dis-
tância entre as fibras emissora e receptora para cada comprimento de onda. Uma
vez que a potência total para os cinco intervalos está correlacionada com a mag-
nitude da perfusão sanguínea medida [118], o aumento da potência total deve-se
provavelmente ao maior volume de tecido (e de sangue) monitorizado com as fibras
detectoras localizadas a distâncias maiores da fibra emissora.
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Tabela 5.26: Valores medianos da potência medida nas 5 bandas de frequência anali-
sadas (I, II, III, IV e V), obtidas nos sinais de perfusão sanguínea adquiridos na palma
da mão, durante o fluxo basal, para as diferentes distâncias entre as fibras emissora e
receptora.
CO DF Potência relativa Potência total
(nm) (mm) V IV III II I
635
0,14 0,29 0,50 0,16 0,02 0,03 6.806,29
0,25 0,36 0,37 0,21 0,01 0,05 19.809,13
1,20 0,33 0,39 0,22 0,02 0,03 223.190,57
785
0,14 0,17 0,54 0,22 0,02 0,05 7.313,63
0,25 0,15 0,54 0,21 0,03 0,07 26.803,62
1,20 0,12 0,62 0,19 0,02 0,05 216.009,14
830
0,14 0,15 0,41 0,22 0,10 0,12 23.151,84
0,25 0,19 0,37 0,26 0,04 0,13 51.170,69
1,20 0,20 0,45 0,29 0,02 0,04 415.031,85
Na tabela 5.26, onde são apresentadas a potência total e a potência relativa de cada
intervalo de frequência presente na perfusão sanguínea medida na palma da mão,
pode ver-se que a banda de frequência com maior potência espectral relativa é a
correspondente à actividade neurogénica (IV). Esta diferença está relacionada com
as arquitecturas distintas da microcirculação presente nas duas regiões. Como já foi
referido, a rede microcirculatória da pele da pele da mão tem uma maior densidade
de AVAs, e estas estruturas são influenciadas pela actividade neurogénica [119].
Pelo contrário, na face ventral do braço, existem vasos maiores, onde a frequência
cardíaca tem um impacto maior [118, 119]. Tal como acontece para a perfusão
medida na face ventral do braço, a potência total aumenta com a distância entre
as fibras emissora e receptora para cada comprimento de onda. No entanto, valores
diferentes de potência relativa em cada intervalo de frequência foram obtidos para
as diferentes distâncias de fibras e comprimentos de onda, na perfusão sanguínea
medida no braço e na palma da mão, o que sugere que diferentes magnitude de
fluxo sanguíneo são medidas.
A coerência média obtida, durante o fluxo basal e o zero biológico, nos sinais de
perfusão sanguínea medidos na face ventral do braço estão apresentados nas tabelas
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5.27 e 5.28. Nos dois casos, foi obtida dependência significativa elevada nos sinais
de perfusão para o intervalo de frequência mais baixo, correspondente à actividade
endotelial, onde valores próximos de 1 foram obtidos. Resultados semelhantes
foram apresentados por Clough et al. [118].
Tabela 5.27: Coerência média entre os sinais de perfusão sanguínea obtidos com
diferentes distâncias entre fibras emissora e receptora, durante o fluxo basal e o zero
biológico, medidos na face ventral do braço.
CO Fluxo Basal Zero Biológico
(nm) V IV III II I V IV III II I
D0.14 vs. D0.25
635 1,00 0,85 0,69 0,32 0,28 1,00 1,00 0,88 0,20 0,18
785 1,00 0,80 0,66 0,30 0,37 0,99 0,99 0,77 0,19 0,16
830 0,98 0,64 0,39 0,20 0,24 0,96 0,95 0,53 0,20 0,18
D0.25 vs. D1.20
635 1,00 0,89 0,69 0,34 0,24 1,00 1,00 0,93 0,25 0,17
785 1,00 0,88 0,80 0,37 0,46 1,00 1,00 0,88 0,33 0,18
830 0,99 0,54 0,11 0,17 0,14 0,99 0,99 0,75 0,19 0,16
D0.14 vs. D1.20
635 1,00 0,83 0,64 0,30 0,25 1,00 1,00 0,88 0,26 0,18
785 1,00 0,76 0,59 0,26 0,40 0,99 0,99 0,80 0,24 0,20
830 0,98 0,66 0,36 0,21 0,27 0,98 0,97 0,61 0,19 0,23
A coerência média obtida para diferentes distâncias entre fibras emissora e recep-
tora, durante o fluxo basal e o zero biológico, nos sinais de perfusão sanguínea
medidos na face ventral do braço (tabela 5.27), é superior a 0,50 para as bandas
de frequência V, IV e III, com excepção do intervalo III para o CO830 na per-
fusão medida durante o fluxo basal. Nas bandas de frequência II e I foi obtida
uma coerência baixa, o que indica que diferentes fibras colectoras medem fluxos
sanguíneos diferentes ou que a sua relação não é linear. Um facto a destacar é o da
coerência ser geralmente inferior para o CO830, o que pode estar relacionado com
o facto deste comprimento de onda monitorizar um maior volume da microcircula-
ção. Se compararmos os valores de coerência obtidos da perfusão medida durante
o fluxo basal e o zero biológico, pode ver-se que coerências maiores foram obtidas
para a perfusão medida durante o zero biológico para os intervalos de frequência
IV e III, e valores inferiores foram obtidos nos intervalos de frequência II e I. Du-
rante a oclusão os esfíncteres pré-capilares relaxam, aguardando pelo regresso do
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fluxo sanguíneo. Simultaneamente, um mecanismo de regulação de pressão está
activo, de modo a prevenir danos nos capilares sanguíneos quando o fluxo sanguí-
neo é libertado [120]. Estes processos fisiológicos explicam porque é que há uma
grande coerência nas bandas de frequência correspondentes à actividade miogénica
e neurogénica, ambas responsáveis pela regulação da pressão sanguínea, durante a
oclusão.
Tabela 5.28: Coerência média entre os sinais de perfusão sanguínea medidos na face
ventral do braço com diferentes comprimentos de onda, durante o fluxo basal e o zero
biológico.
DF Fluxo Basal Zero Biológico
(mm) V IV III II I V IV III II I
CO635 vs. CO785
0,14 0,99 0,57 0,15 0,16 0,14 0,99 0,99 0,80 0,17 0,18
0,25 1,00 0,59 0,14 0,20 0,14 1,00 1,00 0,84 0,19 0,15
1,20 1,00 0,63 0,18 0,24 0,14 1,00 1,00 0,87 0,18 0,14
CO635 vs. CO830
0,14 0,97 0,51 0,14 0,14 0,13 0,98 0,97 0,58 0,17 0,16
0,25 0,99 0,53 0,12 0,14 0,13 0,98 0,97 0,59 0,14 0,16
1,20 0,99 0,53 0,13 0,18 0,13 0,99 0,99 0,76 0,16 0,18
CO785 vs. CO830
0,14 0,97 0,52 0,17 0,13 0,13 0,98 0,97 0,59 0,14 0,19
0,25 0,98 0,55 0,18 0,13 0,12 0,97 0,96 0,58 0,10 0,16
1,20 0,99 0,54 0,10 0,10 0,12 0,99 0,98 0,75 0,13 0,14
A coerência média obtida para diferentes comprimentos de onda, durante o fluxo
basal e o zero biológico, nos sinais de perfusão sanguínea medidos na face ventral
do braço (tabela 5.28), é superior a 0,51 para as bandas de frequência V e IV.
Para as outras bandas de frequência (III, II e I) foram obtidas coerência baixas
(<0.24) para todas as distâncias entre fibras, o que pode indicar fluxos sanguíneos
com propriedades diferentes são monitorizados. Valores de coerência maiores foram
obtidos na perfusão medida durante o zero biológico nos intervalos IV e III. Este
aumento de coerência nas referidas bandas é devido a processos fisiológicos que
ocorrem durante a oclusão descritos anteriormente.
A coerência média, dos intervalos de frequência de interesse, presentes na perfusão
sanguínea medida na palma da mão durante o fluxo basal e o zero biológico também
foi avaliada (ver tabelas 5.29 e 5.30).
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Tabela 5.29: Coerência média entre os sinais de perfusão sanguínea medidas na palma
da mão com diferentes distâncias entre fibras emissora e receptora, durante o fluxo basal
e o zero biológico.
CO Fluxo Basal Zero Biológico
(nm) V IV III II I V IV III II I
D0.14 vs. D0.25
635 1,00 0,98 0,93 0,62 0,41 1,00 1,00 0,89 0,28 0,24
785 1,00 0,97 0,89 0,56 0,44 1,00 0,99 0,85 0,16 0,20
830 0,99 0,77 0,67 0,40 0,31 0,93 0,91 0,57 0,28 0,20
D0.25 vs. D1.20
635 1,00 0,92 0,81 0,44 0,29 1,00 1,00 0,89 0,21 0,21
785 1,00 0,97 0,85 0,60 0,45 1,00 1,00 0,89 0,29 0,20
830 0,94 0,40 0,11 0,18 0,14 0,94 0,94 0,68 0,14 0,18
D0.14 vs. D1.20
635 1,00 0,90 0,76 0,42 0,30 1,00 1,00 0,86 0,18 0,16
785 1,00 0,97 0,84 0,57 0,42 1,00 1,00 0,83 0,26 0,22
830 0,99 0,77 0,65 0,33 0,27 0,94 0,93 0,58 0,17 0,20
A coerência média obtida para diferentes distâncias entre fibras emissora e recep-
tora, durante o fluxo basal e o zero biológico, nos sinais de perfusão sanguínea
medidos na palma da mão é elevada para os intervalos de frequência V, IV e III,
para o CO635 e C0785 (ver tabela 5.29). Tal como no caso da braço, valores me-
nores de coerência foram obtidos para o CO830. Para este comprimento de onda
coerências elevadas foram obtidas apenas no intervalo de frequência V. As bandas
de frequência II e I tem diferentes ordens de magnitude na perfusão medida du-
rante o fluxo basal e a oclusão. Nestes intervalos a coerência na linha basal oscila
entre 0.62-0.56 e 0.45-0.29 (excepto para CO830), respectivamente, enquanto que
no zero biológico oscila entre 0.29-0.16 e 0.24-0.20 (excepto para CO830). Estes
baixos valores de coerência obtidos para o zero biológico podem ter origem em
fenómenos fisiológicos que ocorrem durante a oclusão arterial.
A coerência média obtida para diferentes comprimentos de onda, durante o fluxo
basal e o zero biológico, nos sinais de perfusão sanguínea medidos na palma da
mão (ver tabela 5.30) é elevada, principalmente no intervalo correspondente à ac-
tividade endotelial em todas as situações. Foram obtidas coerências maiores nos
intervalos IV e III na perfusão medida durante a oclusão, quando comparada com
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as coerências obtidas para a perfusão medida durante o fluxo basal. Estas di-
ferenças também foram obtidas nas perfusões medidas na face ventral do braço,
reforçando o facto de que durante a oclusão processos fisiológicos relacionados com
essas bandas de frequência ocorrem [120].
Tabela 5.30: Coerência média entre os sinais de perfusão sanguínea medidas na palma
da mão com diferentes comprimentos de onda, durante o fluxo basal e o zero biológico.
DF Fluxo Basal Zero Biológico
(mm) V IV III II I V IV III II I
CO635 vs. CO785
0,14 0,95 0,45 0,17 0,18 0,16 0,99 0,99 0,75 0,13 0,18
0,25 0,96 0,47 0,16 0,15 0,14 0,99 0,99 0,84 0,13 0,16
1,20 0,98 0,51 0,16 0,18 0,16 1,00 1,00 0,89 0,14 0,15
CO635 vs. CO830
0,14 0,93 0,43 0,16 0,14 0,13 0,94 0,93 0,54 0,15 0,18
0,25 0,93 0,40 0,13 0,16 0,13 0,94 0,93 0,73 0,16 0,16
1,20 0,95 0,42 0,09 0,16 0,14 0,94 0,94 0,68 0,15 0,17
CO785 vs. CO830
0,14 0,94 0,42 0,17 0,12 0,13 0,94 0,93 0,60 0,14 0,18
0,25 0,94 0,41 0,16 0,14 0,14 0,95 0,94 0,68 0,17 0,15
1,20 0,94 0,43 0,13 0,18 0,14 0,95 0,94 0,66 0,17 0,16
Um facto a destacar é o de coerências maiores serem atingidas quando estão a
ser comparadas perfusões sanguíneas obtidas com diferentes distâncias entre as
fibras emissora e receptora (tabelas 5.29 e 5.29) do que quando são comparados
perfusões obtidas com diferentes comprimentos de onda (tabelas 5.28 e 5.30. Isto
pode ser um indicador de que a utilização de diferentes comprimentos de onda para
monitorização das diferentes camadas microcirculatórias da pele é mais eficaz do
que a utilização de diferentes distâncias entre fibras.
5.7 Conclusões
Foi obtida uma boa concordância entre os resultados obtidos, na solução padrão de
motilidade e no disco de calibração, com o protótipo construído e com o fluxómetro
comercial. O único aspecto menos positivo foi o facto de os valores obtidos no disco de
calibração, nas medições realizadas com o protótipo, se afastarem do zero. No entanto
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os resultados obtidos no disco com o PF5000, em dias diferentes, também variavam
bastante, embora essas variações tenham sido em geral maiores para o protótipo.
Nas simulações Monte Carlo foram obtidos resultados que estão de acordo com os resulta-
dos apresentados na literatura, tanto nas simulações efectuadas num modelo do fantoma,
como nas efectuadas num modelo da pele humana. No caso das simulações efectuadas
num modelo do fantoma, foi obtida uma boa concordância com as espectativas teóricas,
pois a profundidade média e M1 aumentam com a concentração e com as distâncias entre
as fibras emissora e receptora. No que diz respeito às simulações realizadas num modelo
da pele humana os parâmetros estimados estão de acordo com as espectativas iniciais.
Neste caso foi demonstrado que, a profundidade média atingida pelos fotões aumenta
com o aumento do comprimento de onda da luz laser (na gama dos 635-830 nm), assim
como com o aumento da distância entre fibras.
No que diz respeito aos resultados in vitro, em geral, houve concordância entre os re-
sultados obtidos com os dois fluxómetros (PF5000 e o protótipo). Nos dois sistemas a
perfusão sanguínea aumenta com o aumento da velocidade e da concentração dos disper-
sores, tal como previsto nas simulações. Para além disso, também foi demonstrado que a
perfusão aumenta linearmente com a velocidade dos dispersores, tal como os princípios
teóricos indicam. Algumas excepções ocorreram principalmente no fantoma de teflonR©,
resultantes de dificuldades de posicionamento da sonda na superfície do mesmo. Os va-
lores de perfusão obtidos, para as mesmas condições, nos dois fluxómetros não foram
iguais, uma vez que estamos a comparar equipamentos diferentes.
Os resultados obtidos in vivo com o novo protótipo estão de acordo com a literatura e
estão bem correlacionados com as medições efectuadas com o fluxómetro comercial. Os
sinais de perfusão sanguínea monitorizados com diferentes comprimentos de onda e com
diferentes distâncias entre as fibras emissora e receptora, revelaram diferenças durante o
fluxo basal e durante as perturbações infligidas ao fluxo sanguíneo local. Um tendência
clara, nas diferentes situações avaliadas (fluxo basal, BZ e pHRPO) acontece quando
diferentes distâncias entre fibras são comparadas, mas o mesmo não ocorre quando di-
ferentes comprimentos de onda são analisados. Para além disso, o facto da perfusão
medida durante o BZ ser inferior no PF5000, sugere que este fluxómetro tem um meca-
nismo de redução de ruído mais eficiente. No que diz respeito às fracções de perfusão,
foram encontradas semelhanças entre o fluxómetro comercial e o CO785, o que indica que
ambos monitorizam volumes semelhantes de perfusão sanguínea. Os resultados indicam
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também que o efeito da variação do comprimento de onda, nas medições da perfusão,
é mais evidente para as menores distâncias entre fibras emissora e receptora e que há
uma maior diferença entre a perfusão medida por diferentes distâncias entre fibras para
o menor comprimento de onda.
Teoricamente, e nas simulações, diferentes camadas de pele são monitorizadas por dife-
rentes comprimentos de onda e por diferentes distâncias entre fibras emissora e receptora,
por isso a distinção entre a perfusão sanguínea superficial e a perfusão profunda é possí-
vel. No entanto, na perfusão medida in vivo, não existe uma separação clara da perfusão
proveniente dos diferentes compartimentos sanguíneos presentes na pele.
Quanto à análise no domínio das frequências, ela vem provar que a perfusão sanguínea
medida com diferentes comprimentos de onda e diferentes distâncias entre fibras são di-
ferentes, uma vez que foram obtidas coerências espectrais menores quando se comparam
perfusões obtidas com diferentes comprimentos de onda. Estas diferenças poderão estar
relacionadas com o facto de diferentes comprimentos de onda medirem fluxo sanguíneo
com diferentes características, i. e., presente nas diferentes camadas da rede microcircu-
latória cutânea. Os resultados também demonstraram que a perfusão sanguínea cutânea
obtida na face ventral do braço contém informação diferente da perfusão registada na
palma da mão.
Capítulo 6
Estudos realizados em sinais obtidos
na pele por FLD
Neste capítulo são descritos dois estudos independentes realizados sobre sinais de perfu-
são sanguínea, obtidos com um fluxómetro laser Doppler comercial. O primeiro estudo
mostra que sinais de FLD recolhidos, em diferentes regiões da pele e em participan-
tes saudáveis, apresenta diferenças significativas. O segundo mostra que sinais de FLD
recolhidos antes e durante o aquecimento cutâneo local, em participantes saudáveis, pa-
cientes com fenómeno de Raynaud e pacientes com esclerose sistémica, apresentam uma
regularidade diferente.
6.1 Análise no domínio dos tempos e no domínio das frequên-
cias de sinais de FLD recolhidos na pele glabra e na pele
não glabra
A análise no domínio dos tempos e no domínio das frequências de sinais de FLD recolhidos
na pele glabra e na pele não glabra tem como objectivo clarificar a influência que as
diferenças na anatomia vascular, na espessura da pele ou no controlo fisiológico existentes
nas duas regiões, têm nos sinais de perfusão sanguínea. Para isso, foram recolhidos sinais
em voluntários saudáveis, com um fluxómetro comercial, em simultâneo na palma de mão
e na face ventral do braço. Para a avaliação dos resultados efectuou-se a sua análise no
domínio dos tempos e no domínio das frequências [5].
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6.1.1 Diferenças fisiológicas entre pele glabra e não glabra
A pele glabra pode ser encontrada nos dedos da mão ou dos pés, nas unhas, na palma
da mão, na base dos pés e no lóbulo da orelha, enquanto que a pele não glabra pode ser
encontrada, por exemplo, no braço.
Existem diferenças no que diz respeito à fisiologia do fluxo microcirculatório presente na
pele glabra e na pele não glabra. A diferença mais evidente é a alta densidade de AVAs
e de capilares na pele glabra, característica que não está presente noutras regiões de pele
[6]. Para além disso, existem diferenças na anatomia, histologia e fisiologia das artérias
e capilares presentes nestes dois tipos de pele.
No que diz respeito ao controlo reflexo do fluxo microcirculatório na pele, existem dife-
renças quando estas duas regiões de pele são comparadas: na pele não glabra o fluxo é
mediado por nervos vasoconstrictores adrenérgicos e por um sistema vasodilatador ac-
tivo, enquanto que na pele glabra ele é mediado pelo sistema nervoso noradrenérgico
[121]. Os AVAs, presentes na pele, são densamente enervados por fibras vasoconstritoras
do sistema simpático [122]. Para além disso, foi demonstrado que a perfusão sanguínea
na pele glabra tem capacidades auto-regulatórias. O mesmo não acontece na pele não
glabra [121]. O fluxo cutâneo de sangue apresenta flutuações temporais e espaciais. As
oscilações rítmicas temporais dos sinais de FLD reflectem a variabilidade e a adapta-
bilidade do sistema microcirculatório às alterações nas condições hemodinâmicas [123].
Para além disso foi documentado a existência de um padrão característico de flutuações
grandes e espontâneas no fluxo sanguíneo na pele glabra [124128]. De acordo com alguns
autores, estas flutuações são causadas pela abertura e fecho síncrono dos AVAs pois eles
são densamente enervados por fibras vasoconstritoras mediadas pelo sistema simpático
[122].
6.1.2 Métodos
6.1.2.1 Protocolo de medição
Foram recolhidos sinais de perfusão na palma da mão e na face ventral do braço, em
13 participantes saudáveis, com idades compreendidas entre os 21 e os 44 anos. As
medições tiveram lugar numa sala à temperatura ambiente, com os participantes na
posição deitada, após 10 minutos de aclimatização. O fluxómetro utilizado para efectuar
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as medições foi o Periflux 5000 (da PerimedR©, Suécia). Para as medições foi utilizada uma
constante temporal de 0,2 s e os sinais foram adquiridos com uma taxa de perfusão de 20
Hz. Os dois sinais foram adquiridos simultaneamente, com uma das sondas posicionada
na face ventral do braço direito, e a outra sonda colocada na palma da mão direita. As
aquisições tiveram a duração minima de 5 minutos. Sinais recolhidos simultaneamente
na palma da mão e na face ventral do braço estão representados na figura 6.1 [5].
Todos os participantes foram informados acerca do protocolo de aquisição e deram o seu
consentimento por escrito.


















Figura 6.1: Sinais de perfusão sanguínea obtidos, em simultâneo na face ventral do
braço (curva violeta) e na palma da mão (curva preta), num participante saudável.
6.1.2.2 Processamento de sinal
Para o processamento de sinal, foi realizada a análise no domínio dos tempos e no domínio
das frequências de segmentos de sinal com 6000 pontos (equivalente a 5 minutos de
sinal adquirido). Para a análise no domínio das frequências, foi calculado o espectro de
potência e foram analisadas as propriedades da lei de potência. Estas propriedades são
determinadas quando a forma geral do espectro de potência é uma curva que decai sem
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um pico eminente. Neste caso, a relação entre a potência e a frequência é de:
EP (f) ∼ f−β, (6.1)
onde EP representa o espectro de potência e f a frequência. Num gráfico log-log, a
equação 6.1 pode resultar numa linha recta com declive β. Para estes sinais, os dados
podem ser considerados fractais, isto é, a série temporal revela similaridade própria ou
independência de escala. A similaridade própria significa que um detalhe tem as mesmas
características independentemente da escala a que o sinal é observado. Quando a escala
temporal é alterada por um factor m, a distribuição estatística da série permanece inal-
terada por um factor mH , onde H é o chamado expoente de Hurst. A independência
de escala representa a irregularidade da série temporal. Os métodos fractais estão entre
aqueles usados para mostrar correlações de longo alcance, i. e., correlações que se man-
têm para grandes distâncias temporais [5]. No que se segue, a média de cada sinal foi
subtraída e o resultado foi dividido pelo desvio padrão (DP) do sinal original antes do
cálculo do espectro de potência, com o objectivo de se evidenciar apenas as oscilações
dos dados.
6.1.3 Resultados e discussão
A visualização dos resultados obtidos, nas duas zonas de pele (ver figura 6.1), revela
que a amplitude média dos sinais de FLD, recolhidos na palma da mão, são geralmente
superiores à amplitude média dos sinais obtidos na face ventral do braço. Este facto já
tinha sido mencionado por outros autores, como por exemplo, Freccero et al. (2003) [129].
Para além disso, observa-se que as variações de amplitude dos sinais de FLD recolhidos
na palma da mão são mais elevadas do que as variações de amplitude dos sinais recolhidos
na face ventral do braço. Em média, para os 13 participantes, as variações de amplitude
foram de 69,5 e de 13,5 UP para os sinais recolhidos na palma da mão e na face ventral
do braço, respectivamente.
Na figura 6.2 podem ver-se os espectros de potência, em escala logarítmica, obtidos nos
sinais de FLD recolhidos num dos participantes.
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Figura 6.2: Espetros de potência dos sinais de FLD obtidos, na face ventral do braço
(curva violeta) e na palma da mão (curva preta), num participante saudável.
Em todos os espectros de potência obtidos, observa-se um pico de potência a 1 Hz, para
os sinais de perfusão sanguínea recolhidos nas duas regiões analisadas. Este pico é coinci-
dente na frequência para os dois sinais, recolhidos simultaneamente e provavelmente tem
origem central, estando relacionado com a frequência cardíaca. Para além disso, outro
pico é visível em torno dos 0,3 Hz; presente nos dois sinais recolhidos simultaneamente.
Este pico pode ter origem na frequência respiratória [5].
O espectro de potência também revela três regiões com declives diferentes, nos sinais
recolhidos nas duas regiões de pele analisadas. As alterações nos declives ocorrem a 1 e
a 5 Hz. Estes resultados estão de acordo com os resultados apresentados por Popivanov
et al. (1999) [130], e revelam que os sinais de FLD podem apresentar independência
na escala. Isto já tinha sido previsto por outros autores [130]. No entanto, os declives
das três regiões são diferentes para as duas regiões de pele estudadas. Já tinham sido
realizados estudos espectrais em sinais recolhidos no sistema cardíaco central (variação
da taxa cardíaca) e foram obtidas as mesmas conclusões que as aqui apresentadas (ver
por exemplo Ivanov et al. (2001) [131] e as suas referências).
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6.2 Estudo da entropia nos sinais de FLD recolhidos em
participantes saudáveis e em pacientes
Diferentes técnicas de processamento de sinal, aplicadas a sinais de FLD, podem for-
necer informação importante para a compreensão da função microvascular em pacientes
com determinadas doenças, como por exemplo fenómeno de Raynaud (FR) e esclerose
sistémica (SSc). O FR manifesta-se com vasoespasmos recorrentes nos dedos das mão e
dos pés, que normalmente ocorrem como resposta ao stress, exposição ao frio, ou even-
tos emocionais. O FR pode ser classificado como primário ou secundário. Neste último
caso o FR surge relacionado com doenças do tecido conectivo, como por exemplo a SSc.
A fisiopatologia do FR é multifactorial e complexa, envolvendo anomalias vasculares e
neuronais [132, 133]. No caso de pacientes com SSc, surgem anomalias na estrutura dos
micro-vasos [134]. Para além disso, anomalias funcionais foram descritas quando foram
aplicados testes reactivos a estes pacientes, como por exemplo, o aquecimento local da
área a ser monitorizada [6, 22].
Visto que doenças como o FR e a SSc afectam a microcirculação cutânea de diferentes
formas, o objectivo principal deste trabalho é o de testar o modo como estas doenças
modificam a regularidade dos sinais de FLD. Para isso, a entropia de sinais de perfusão
sanguínea recolhidos em pacientes (com FR e SSc) foi processada e comparada com a
entropia obtida em participantes saudáveis. Os objectivos secundários deste estudo as-
sentam na comparação de sub-grupos de pacientes com diferentes tipos de SSc e no acesso
à influência das cicatrizes na entropia. Também foi estudada a regularidade dos sinais
de FLD depois do aquecimento local, para os vários grupos de participantes estudados.
Finalmente foi testada a reprodutibilidade dos dados obtidos [7].
6.2.1 Métodos
6.2.1.1 Protocolo de medição
Um grupo de 108 participantes, dos quais 27 eram saudáveis (controlo), 28 eram pacientes
com FR, e 53 eram pacientes com SSc, foram incluídos neste estudo. A idade média dos
participantes foi de 52 anos (DP igual a 10,8), e 86% eram mulheres. Em termos de
grupo, a idade média foi de 49,5 (7,6); 49,5 (6,5) e 53 (12,6) nos grupos de controlo,
pacientes com FR e SSc, respectivamente, e 81%, 78% e 89% eram mulheres. O índice de
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massa corporal foi de 21,3 (2,8); 22,4 (2) e 21,7 (3,5) nos grupos de controlo, pacientes
com FR e SSc, respectivamente.
Os pacientes com SSc foram classificados segundo o critério de LeRoy e Medsger: SSc
limitada (lSSc - associada ao FR, SSc com padrão capilar periungueal, e SSc selectiva
a auto-anticorpos), SSc cutânea limitada [lcSSc - alterações cutâneas mais distais (pe-
riféricas)] e SSc difusa [dSSc - alterações cutâneas proximais (centrais)] [135]. Entre os
pacientes com SSc, 10 tinham lSSc, 37 tinham lcSSc e 6 tinham dSSc.
Para todos os participantes, critérios de exclusão incluíram sujeitos fumadores, com
diabetes mellitus, hipercolesterolemia, ou outra doença severa (cancro, falha cardíaca e
pulmonar, infarte no miocárdio e angina peitoral). Foi obtida aprovação do Institutional
Review Board de Grenoble, e cada participante deu o consentimento por escrito antes da
realização das medições. As medições foram realizadas com os sujeitos deitados numa
marquesa, numa sala com temperatura controlada (23± 1 oC). Depois de 10 minutos de
repouso, o fluxo sanguíneo foi monitorizado continuamente com sondas termostáticas de
FLD (sonda 457 e Periflux 5000 da PerimedR©, Suécia). Foram colocadas duas sondas em
cada participante, uma no dedo médio, na almofada da falange distal, da mão esquerda,
e a outra na face ventral do braço a mais de 5 cm do cotovelo e do pulso. As duas sondas
não foram colocadas em cima de vasos sanguíneos visíveis. No caso do grupo de pacientes
com FR, em três pacientes foram apenas recolhidos sinais no dedo da mão. Depois de 5
minutos de aquisição da perfusão na mão, a pele foi aquecida localmente a 42 oC durante
30 min. As aquisições foram efectuadas simultaneamente nos dois locais (braço e ponta
do dedo).
A perfusão sanguínea foi adquirida em UP, com uma taxa de perfusão de 32 Hz (esta
frequência de amostragem é 10 vezes maior que a maior frequência contida nos sinais de
FLD). Os sinais foram digitalizados e adquiridos com um software de processamento de
sinal adequado (PeriSoft 2.5.5 da PerimedR©).
Depois da aquisição, e para cada sujeito, oito segmentos de sinal foram considerados: dois
segmentos de 62,5 s foram escolhidos antes do aquecimento, com um minuto de aquisição
a separar os dois segmentos, obtidos simultaneamente nos dois locais de pele analisados;
e dois segmentos de 62,5 s foram escolhidos depois de 25 minutos de aquecimento a 42
oC (simultaneamente no braço e na mão, ainda durante o aquecimento). De novo, um
minuto de aquisição separa os dois segmentos. Foi determinada a entropia para cada um
destes segmentos.
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6.2.1.2 Processamento de sinal
A entropia aproximada (ApEn) quantifica a regularidade de séries temporais [136]. Ela
reflecte a probabilidade de que padrões de observações similares não serão seguidos por
observações adicionais similares. Quando existem muitos padrões repetidos numa série
temporal, esta tem uma ApEn relativamente baixa, enquanto que uma série temporal
menos previsível, i. e., proveniente de um processo mais complexo, tem uma ApEn maior.
A ApEn é o logaritmo natural negativo da probabilidade condicional de sequências de m
pontos semelhantes, se manterem semelhantes para um ponto adicional [7].
A ApEn tem sido usada em estudos cardiovasculares, no entanto ela apresenta alguns
problemas, nomeadamente a sua dependência do tamanho da amostra e a sua falta de
consistência relativa [137, 138]. Estes inconvenientes resultaram na escolha da entropia
amostral (sample entropy - SampEn) para este estudo. Neste caso, tal como para a
ApEn, valores baixos de SampEn reflectem um grau elevado de regularidade (mais simi-
laridades existem na série temporal), enquanto que sinais aleatórios tem valores elevados
de SampEn. A SampEn, utiliza três parâmetros, sendo eles, o m, o r e o N, e é definida
como o logaritmo natural negativo da probabilidade condicional que um conjunto de
dados de tamanho N, que tendo-se repetido dentro de uma tolerância r para m pontos,
também se vão repetir eles próprios para m+1 pontos, sem permitir auto-coincidências
[138]. A SampEn baseia-se no logaritmo natural negativo da probabilidade associada à
série temporal como um todo. Comparando com a ApEn, a SampEn tem a vantagem de
ser menos dependente do tamanho da série temporal, e apresenta consistência relativa
em circunstâncias onde a ApEn não apresenta [137139].
A escolha dos valores de m e r são críticos na determinação dos resultados. Segundo
as várias regras existentes, os valores de r deverão estar entre 0,1 e 0,25 e os valores
de m entre 1 e 2 para dados com o valor N entre 100 a 5000 pontos [140142]. De
acordo com Wolf et al. (1985) [143], o número de pontos deve estar dentro do intervalo
entre 10m e 30m. Pincus (1991) [144] sugeriu que para m = 2 e N = 1000, r deveria
estar entre 0,1 e 0,2 do desvio padrão (DP) do conjunto dos dados. Com base nestes e
noutros trabalhos [140, 143, 145], foram escolhidos m = 2, N = 1000 amostras (janelas
de 1000 pontos que percorrem o segmento de sinal com 62,5 s), e r = 0, 2 ×DP , visto
ser conveniente que a tolerância r seja proporcional ao DP de modo a permitir que
diferentes conjuntos de dados, com diferentes amplitudes, possam ser comparados. De
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modo equivalente, todas as séries temporais utilizadas foram normalizados de modo a
que DP = 1, e subsequentemente r = 0, 2.
6.2.1.3 Análise estatística
Os dados foram expressos em termos de média e de DP entre parêntesis. Comparações
entre grupos foram realizadas com a análise de variância (ANOVA), depois de verificada a
normalidade e a homoscedasticidade com os testes estatísticos de Shapiro-Wilk e Levene,
respectivamente. O teste de Tukey foi utilizado para as comparações post-hoc. Testes
não paramétricos foram utilizados quando as condições de aplicação não permitiam o
uso de testes paramétricos. Testes t bilaterais foram utilizados para comparações entre
participantes do mesmo grupo. A reprodutibilidade é expressa em termos de coeficientes
de variação entre sujeitos do mesmo grupo e pelo coeficientes de correlação entre grupos,
tal como foi anteriormente descrito [146]. A análise estatística foi realizada com software
SPSS v13.0 para WindowsR© (SPSS IncR©, Chicago, IL, USA).
6.2.2 Resultados e Discussão
O aquecimento local provoca um aumento na amplitude dos sinais de perfusão sanguínea,
conhecido na literatura como hiperemia térmica local (HTL). Em sujeitos saudáveis, a
HTL é caracterizada por um pico inicial nos primeiros 5 minutos de aquecimento, seguido
de um abaixamento e a estabilização da perfusão como pode ser visto na figura 6.3. O pico
inicial é dependente do reflexo axonal, enquanto que a fase de estabilização é dependente
do óxido nítrico [147]. No presente trabalho, a HTL ocorreu nos dois locais de pele
analisados em todos os participantes.
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Figura 6.3: Traçado típico de sinais de perfusão sanguínea cutânea, recolhidos: (a)
na ponta do dedo; e (b) na face ventral do braço em participantes saudáveis antes e
durante o aquecimento local.
Os resultados obtidos no cálculo da SampEn para cada segmento de sinal, em pacientes
e no grupo de controlo, estão apresentados na tabela 6.1. Neste estudo pode ver-se uma
clara diferença significativa para a SampEn da perfusão obtida durante o fluxo basal entre
os grupos de pacientes e o grupo de controlo, nos sinais recolhidos na ponta do dedo. O
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mesmo não acontece nos sinais recolhidos na face ventral do braço. As comparações post-
hoc revelaram diferenças significativas entre o grupo de controlo e o grupo de pacientes
com SSc (é de notar que não houve diferença significativa na amostra 2), e entre o grupo
de pacientes com FR e o grupo de pacientes com SSc. Isto é consistente com o facto de
que a SSc afecta preferencialmente os dedos. Portanto, a SampEn da perfusão medida
durante o fluxo basal parece aumentar em pacientes com SSc, nos quais a disfunção da
microcirculação foi descrita em testes reactivos, efectuados noutros estudos anteriores
[6, 22].
Tabela 6.1: SampEn média (desvio padrão) obtida para os segmentos de sinal de
perfusão sanguínea analisados, antes e depois de 25 minutos de aquecimento a 42 oC;
as comparações foram realizadas com ANOVA (AM1: amostra 1 e AM2: amostra 2).




AM1 0,36∗ (0,15) 0,38∗ (0,14) 0,49 (0,19) 0,002
AM2 0,37 (0,18) 0,36∗ (0,14) 0,46 (0,19) 0,02
Braço
AM1 0,45† (0,14) 0,47† (0,17) 0,51 (0,16) 0,28
AM2 0,43 (0,14) 0,45† (0,15) 0,49 (0,16) 0,22
HLT
Dedo
AM1 0,54‡ (0,15) 0,54‡ (0,14) 0,49 (0,22) 0,38
AM2 0,53‡ (0,13) 0,53‡ (0,17) 0,54‡ (0,20) 0,96
Braço
AM1 0,60†‡ (0,14) 0,65†‡ (0,07) 0,66†‡ (0,16) 0,23
AM2 0,61†‡ (0,13) 0,64†‡ (0,11) 0,67†‡ (0,16) 0,19
No entanto, existem heterogeneidades importantes entre os pacientes com SSc. De facto,
pode ocorrer a disfunção vascular limitada (lSSc) sem disfunção cutânea, disfunção cu-
tânea localizada apenas nos dedos (lcSSc) ou mais proximalmente (dSSc). Isto leva-nos
a formular a hipótese, de que a SampEn pode variar quando o grupo de controlo é
comparado com cada subgrupo de pacientes com SSc.
Os resultados da entropia obtidos para os subgrupos de pacientes com SSc estão apre-
sentados na tabela 6.2). Na ponta do dedo, a entropia obtida no fluxo basal apresenta
diferença significativa entre todos os grupos e sub-grupos, com uma tendência para as
maiores entropias nos grupos de pacientes com lSSc e dSSc quando comparados com os
∗P<0,05 vs pacientes com SSc. Teste de Tukey.
†P<0,05 vs dedo. Teste t pareado.
‡P<0,05 vs fluxo basal. Teste t bilateral.
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grupos de pacientes com lSSc, FR e grupo de controlo. Isto sugere uma relação entre a
disfunção microcirculatória digital (que ocorre em pacientes com lcSSc e com dSSc, mas
não em pacientes com lSSc) e a SampEn. A análise post-hoc revela diferenças significati-
vas entre os grupos de controlo e o grupo de pacientes com lcSSc (p=0,01 na amostra 1),
no entanto não foram encontradas diferenças significativas entre o grupo de controlo e os
pacientes com dSSc (p=0,07 na amostra 1). No entanto, é preciso ter em conta, o facto
de a amostra de pacientes com dSSc ser pequena, o que pode afectar a credibilidade dos
resultados, devido à multiplicidade das comparações [7].
Tabela 6.2: SampEn média (desvio padrão) obtida para os segmentos de sinal perfusão
sanguínea analisados, antes e depois de 25 minutos de aquecimento a 42 oC; o teste de
Kruskall-Wallis foi utilizado para a comparação estatística entre grupos.
Controlo FR lSSc lcSSc dSSc valor P
(N=27) (N=28) (N=10) (N=37) (N=6)
fluxo basal
Dedo
AM1 0,36 (0,15) 0,38 (0,14) 0,424 (0,17) 0,500 (0,17) 0,562 (0,24) 0,004
AM2 0,37 (0,18) 0,36 (0,14) 0,385 (0,20) 0,475 (0,17) 0,467 (0,25) 0,048
Braço
AM1 0,45 (0,14) 0,47 (0,17) 0,547 (0,17) 0,507 (0,16) 0,462 (0,12) 0,478
AM2 0,43 (0,14) 0,45 (0,15) 0,501 (0,15) 0,505 (0,16) 0,398 (0,12) 0,267
HLT
Dedo
AM1 0,54 (0,15) 0,54 (0,14) 0,458 (0,22) 0,507 (0,22) 0,431 (0,25) 0,532
AM2 0,53 (0,13) 0,53 (0,17) 0,551 (0,15) 0,539 (0,21) 0,521 (0,25) 0,996
Braço
AM1 0,60 (0,14) 0,65 (0,07) 0,666 (0,08) 0,654 (0,18) 0,714 (0,12) 0,400
AM2 0,61 (0,13) 0,64 (0,11) 0,696 (0,12) 0,643 (0,17) 0,785 (0,04) 0,088
A HTL é um teste de reactividade utilizado juntamente com as medições da FLD, para
aceder às funções da rede microvascular. Neste trabalho foi estudado o efeito do aque-
cimento local a 42 oC na SampEn. Foi observado que o aquecimento local provoca um
aumento da SampEn nos dois locais e para todos os grupos analisados (ver tabela 6.1).
Isto revela que, em geral, os sinais de FLD apresentam menos regularidade durante a
HTL do que durante o fluxo basal, o que é consistente com resultados anteriores que
mostravam uma baixa reprodutibilidade em dias diferentes, da perfusão obtida no braço
durante a HTL em participantes saudáveis [146]. Este estudo complementa os resultados
apresentados por Liao et al. (2010) [148], onde não foi obtida diferença significativa entre
a SampEn de sinais de FLD recolhidos durante períodos de repouso e durante períodos
de vasodilatação máxima. No entanto é preciso salientar que a população estudada é
diferente da estudada no trabalho aqui apresentado (idades e patologias).
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A SampEn de sinais de FLD também diferem de acordo como local da medição: na
maioria dos casos, a SampEn é superior nos sinais recolhidos no braço quando compara-
dos com os sinais recolhidos no dedo (ver tabela 6.1). Isto indica que os sinais de FLD
recolhidos no braço apresentam, em média, menos reprodutibilidade e menos regulari-
dade que os sinais recolhidos na ponta do dedo. Estas descobertas são consistentes com
os resultados de reprodutibilidade obtidos em sujeitos saudáveis, onde foi obtida uma
reprodutibilidade maior para os sinais de FLD obtidos na ponta do dedo [146]. No en-
tanto, este facto é menos visível em sinais recolhidos durante o fluxo basal, em pacientes
com SSc, pois a SampEn é semelhante nos dois locais de pele. Estes resultados sugerem
anomalias na microcirculação na ponta do dedo mas não na microcirculação cutânea pre-
sente no braço em pacientes com SSc. Isto pode ter origem, provavelmente, na disfunção
local da microcirculação digital nos pacientes com lcSSc (o mesmo não acontece com os
pacientes com lSSC e dSSc), que representam a maior parte da população com SSc neste
estudo.
O objectivo secundário deste trabalho foi o de avaliar se as cicatrizes presentes nos
dedos, uma característica clínica presente em pacientes com SSc, influenciam a SampEn
da perfusão sanguínea medida durante o fluxo basal. Foram comparados os resultados da
SampEn obtidos nos sinais de perfusão medidos durante o fluxo basal em pacientes com
SSc com e sem cicatrizes e obtiveram-se entropias médias de 0,55 e 0,46; respectivamente,
com p=0,07, onde se observou uma tendência para o aumento da SampEn, em pacientes
com cicatrizes.
A reprodutibilidade da SampEn calculada para os dois segmentos analisados, da perfusão
sanguínea monitorizada durante o fluxo basal, foi razoável - obteve-se um coeficiente de
variação de 26% e um coeficiente de correlação de 0,63 - o que é considerado aceitável
[149, 150]. Para todos os grupos foi obtido um coeficiente de variação inferior a 35%
(31, 29, e 23% para o grupo de controlo e para os grupos de pacientes com FR e SSc,
respectivamente).
6.3 Conclusões
No primeiro estudo apresentado neste capítulo, concluiu-se que as flutuações presentes
no fluxo microcirculatório cutâneo e a amplitude média dos sinais de FLD recolhidos
na pele glabra são geralmente superiores às obtidas na pele não glabra. O espectro de
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potência obtido em sinais de FLD indicam que as duas regiões analisadas apresentam
características de processos fractais, mas essas características são diferentes para os dois
locais avaliados.
No segundo estudo, constatou-se que a regularidade dos sinais de FLD, recolhidos na
ponta do dedo durante o fluxo basal, é diferente em pacientes com SSc quando com-
parados com pacientes com RP ou participantes saudáveis. Também se mostrou que a
entropia é maior em pacientes com cicatrizes. Estes resultados mostram que a entropia
de sinais de FLD obtidos no fluxo basal podem ser utilizados para prever a disfunção
microcirculatória sem danificar os micro-vasos.
Capítulo 7
Protótipo invasivo
Neste capítulo é descrito o protótipo desenvolvido para a medição invasiva da perfusão
sanguínea em cérebro de ratos. A perfusão é medida com uma micro-sonda de diâmetro
inferior às existentes no mercado, minimizando os danos causados nos tecidos. São apre-
sentados os diferentes métodos de processamento de sinal e são discutidos os resultados
obtidos nos testes realizados. Foram levados a cabo testes in vitro, onde foi estudada a
linearidade das medições para diferentes velocidades de dispersores. Para além disso, o
protótipo foi validado in vivo em cérebro de ratos.
7.1 Descrição do protótipo
O protótipo invasivo foi desenvolvido para a medição invasiva da microcirculação san-
guínea no cérebro de rato, mais precisamente na região do hipocampo [12, 151]. Com o
objectivo de diminuir os danos nos tecido provocados pela inserção de sondas de FLD
existentes no mercado, este protótipo, representado na figura 7.1 (uma fotografia do
mesmo pode ser vista no apêndice C), é constituído por duas micro-sondas de diâmetro
reduzido.
O protótipo é constituído pelo sistema de actuação [detalhe (a) da figura 7.2 (a)] com-
posto por dois díodos laser com diferentes comprimento de onda (785 e 1308 nm), e pelo
sistema de detecção baseado no efeito self-mixing [detalhe (b) da figura 7.2]. O sistema
electrónico é constituído pela fonte de alimentação, duas fontes de corrente constante
para díodos laser (LT3092) controladas digitalmente, e dois canais de aquisição.
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Figura 7.2: Esquemático do protótipo invasivo composto pelos sistemas: (a) de ac-
tuação; e (b) de aquisição self-mixing.
Foram utilizados díodos laser com montagem pigtail (refs. LDPC-05-785-5/125-S-40-X-
0.25-2.5-20-70LD e LDPC-03-1310-9/125-S-60-X-0.25-2.5-20-50LD-SP da OZ-OPTICSR©)
compostos pelos díodos laser de 785 (ref. DL-7140-001S) e de 1308 nm (ref. QLD 1300-50S),
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respectivamente. Os dois díodos laser foram alimentados com correntes próximas da cor-
rente de operação, igual a 100 (70 mW) e a 137 (50 mW) mA para os lasers de 785 e
1308 nm, respectivamente. Os dois comprimentos de onda escolhidos estão dentro da
gama da janela de diagnóstico (600 - 1600) [46]. As fibras ópticas monomodo acopladas
aos díodos laser tem um cladding e um jacket com 125 e 250 µm de diâmetro, respec-
tivamente. A micro-sonda, representada esquematicamente na figura 7.3 é constituída
pelo cladding da fibra óptica colado dentro de uma agulha com diâmetro externo de 260
µm. Foi colocado um suporte entre a interface agulha-fibra óptica que, para além de
proteger a referida interface, também permite fixar a micro-sonda no micromanipulador.
Como as sondas que existem no mercado têm 450 µm de diâmetro, a sonda desenvolvida
permite uma redução no tamanho da sonda de 42%. As potências luminosas à saída das
micro-sondas são de 16 e de 23 mW para os lasers de 1308 e 785 nm, respectivamente.
As micro-sondas vão ser referidas como M1308 e M785, de acordo com o comprimento




Figura 7.3: Esquemático da micro-sonda constituída: (a) pela fibra óptica, (b) pelo
suporte e (c) pela agulha.
A aquisição de sinal é feita pelos fotodetectores de monitorização dos díodos laser e a
corrente gerada é amplificada e convertida em tensão. Este sinal é adquirido e digitalizado
por um sistema de aquisição de dados da National InstrumentsR©, a NI-USB 6210. O sinal
é enviado para o computador, onde é armazenado e processado em software MatlabR©. O
controlo das fontes de corrente é feito por um microcontrolador, o PIC24FJ128GA010,
que serve também de porta de comunicação entre o sistema e o computador através
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de uma porta série UART. O sistema de controlo é utilizado para ligar e desligar a
alimentação dos díodos lasers.
7.2 Software - Controlo digital
O controlo digital dos lasers, assim como a conversão analógica digital dos valores das
correntes de alimentação dos lasers é feita pelo microcontrolador PIC24FJ128GA010.
Saídas digitais são utilizadas para ligar e desligar os lasers e um ADC lê a corrente
fornecida aos lasers.
Uma interface gráfica que permite ao utilizador controlar os lasers, fazer a aquisição e o
processamento dos dados foi desenvolvido.
7.3 Processamento de sinal
Um fantoma mecânico, constituído por uma prato de alumínio acoplado a um motor DC
foi construído. Um esquema desse fantoma pode ser visto na figura 7.4. A micro-sonda
foi posicionada numa posição quase perpendicular à superfície de alumínio, com posici-
onadores micrométricos, de modo a permitir um bom posicionamento entre a sonda e o
alvo.
Um sinal self-mixing típico, obtido no fantoma, quando este se move com velocidades
iguais a 6 e a 48 mm/s, pode ser visto na figura 7.5. Os dois sinais foram amostrados
a 50 kHz. As oscilações de amplitude, do sinal adquirido quando o fantoma se move a
48 mm/s, são maiores do que as obtidas no sinal adquirido quando o fantoma se move a
6 mm/s, o que demonstra que o sinal self-mixing tem informação acerca da velocidade
dos dispersores.





Figura 7.4: Fantoma mecânico, constituído: A pelo motor, B pelo prato giratório e
D pelo posicionador micrométrico. C representa a micro-sonda.













Figura 7.5: Sinal self-mixing obtido no fantoma, quando este se move: a) a 6, e b) a
48 mm/s, obtidos com o díodo laser de 1308 nm. A amplitude do sinal foi deslocada de
modo a facilitar a visualização, uma vez que os dois sinais tem a mesma tensão média.
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O fluxograma representado na figura 7.6 resume o protocolo utilizado na aquisição de
sinal, para a obtenção da perfusão em tempo real. Neste protocolo, os sinais self-mixing
são adquiridos continuamente a 50 kHz e guardados numa memória intermédia (buffer)
até que se atinja um número de pontos suficientes para aplicação do algoritmo de pro-
cessamento de sinal. O resultados do processamento é adicionado num buffer circular e é
apresentado sob a forma gráfica. Os sinais foram processados com uma taxa de perfusão
de 32 Hz e foram filtrados com um filtro passa baixo de Butterworth, com a frequência
de corte aos 7,5 Hz. As taxas de amostragem e perfusão, e a frequência de corte estão de
acordo com os valores recomendados pelos fluxómetros comerciais, como por exemplo, o
Periflux 5000 (PerimedR©, Suécia), quando são feitas medições em ratos.
Na literatura alguns métodos de processamento de sinal foram aplicados a sinais self-mixing ,
nomeadamente o método das contagens (MC) [70, 152], o método da autocorrelação













Figura 7.6: Fluxograma de aquisição e processamento de sinal em tempo real.
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7.3.1 Método das contagens
O MC consiste na conversão do sinal self-mixing num trem de impulsos e no cálculo da
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Figura 7.7: Fluxograma descritivo do método das contagens.
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Neste método, o sinal AC, depois de separado da componente DC, é dividido em seg-
mentos, e é comparado com um limiar de modo a produzir um pulso binário que depende
do resultado da comparação. Se a amplitude do sinal é menor do que o limiar, a saída
do comparador é igual a zero, caso contrário é igual a 1. O sinal resultante é um trem de
impulsos. O número de pulsos de um segmento com um determinado tempo de duração
é a frequência de speckle, e está relacionada com a velocidade do alvo [70, 152, 154]. Na
figura 7.8 está representado um trem de impulsos, obtido de um sinal self-mixing quando
o fantoma, iluminado com luz laser de 1308 nm, se move a 6 mm/s.
Se denominarmos por Nf o número das flutuações em cada segmento com duração t, a
frequência de speckle pode ser calculada através da expressão fspeckle = N/t. A frequência
de speckle têm informação acerca do espectro de potência do sinal, pois ela própria é uma
estimação dos conteúdos de frequência do sinal de speckle [154].






Trem de impulsos Sinal self−mixing Limiar
Figura 7.8: Sinal self-mixing (curva violeta), registado quando o fantoma se move a
6 mm/s, obtido com o díodo laser de 1308 nm, e a sua conversão num trem de impulsos
binário (curva preta).
O tamanho dos segmentos foi definido de modo a obter-se uma taxa de amostragem de
32 Hz. Para uma taxa de perfusão (equação 5.3) igual a 32 Hz, podem ser utilizados
segmentos de sinal com 2048 pontos e uma sobreposição entre segmentos de 24%. Um
conjunto de valores de limiar foram testado para cada caso e foram escolhidos aqueles
que deram melhores resultados. O valor limiar foi definido igual a 0,01 e a 0,001 V,
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nas medições realizadas no fantoma, e igual a 0,005 e a 0,003 V, para as medições
realizadas no cérebro de rato, para a M1308 e para a M785, respectivamente. Um filtro
de média móvel de 20 pontos foi aplicado no sinal processado, de modo a melhorar a sua
visualização.
7.3.2 Método da autocorrelação
A função de autocorrelação e o espectro de potência Doppler formam um par de Fourier
de acordo com o teorema de Wiener-Khintchine, com já foi referido anteriormente na
secção 3.2.7. Como foi demonstrado anteriormente, o espectro de potência Doppler e a
frequência de speckel contêm informação acerca da velocidade dos dispersores. Por isso,
se a função de autocorrelação for correctamente processada, pode conter informação
acerca da velocidade do alvo dispersor [153].
Na figura 7.9, pode ver-se o comportamento da autocorrelação de sinais obtidos no fan-
toma mecânico para diferentes velocidades e para os dois comprimentos de onda presentes
no protótipo. Os sinais foram adquiridos a 50 kHz e a função de autocorrelação foi cal-
culada para 2048 pontos. Foi determinada a autocorrelação média de dois minutos de
sinal self-mixing adquirido. A autocorrelação está representada apenas para os atrasos
mais baixos de modo a facilitar a visualização. Facilmente se constata que o tempo de
decaimento aumenta com a diminuição da velocidade do alvo para os dois díodos la-
ser, embora esse efeito seja mais claro para o díodo laser de 1308 nm [detalha (a) da
figura 7.9].
O MA é baseada no cálculo do tempo em que a autocorrelação cai para uma fracção do seu
valor máximo. Este instante vai ser denominado como tempo de autocorrelação (σ ) [70].
De seguida é calculado o recíproco do tempo da autocorrelação. Para as medições in vitro
o limiar de queda foi considerado igual a 1/e e a 0,85 para os díodos laser 1308 e 785 nm,
respectivamente, enquanto que para as medições in vivo o limiar foi definido igual a 1/e
para os dois comprimentos de onda. Um limiar de queda maior foi escolhido para o CO
de 785 nm, para as medições no fantoma, pois as funções de autocorrelação obtidas [ver
detalhe (b) da figura 7.9] 'misturam-se' para os atrasos maiores, perdendo-se a informação
de velocidade. No que diz respeito às medições in vivo a função de autocorrelação foi
normalizada ao primeiro atraso devido à grande diferença entre o resultado obtido para o
atraso igual a zero e para os atrasos seguintes, o que tornava a escolha do valor de limiar
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difícil. Para melhorar a visualização dos resultados obtidos com o MA, na validação
in vivo, foi calculado o valor absoluto da diferença entre pontos consecutivos do sinal
processado e um filtro de média móvel de 20 pontos foi aplicado. Tal como no MC,
o sinal self-mixing foi dividido em segmentos de 2048 pontos, com uma sobreposição
de 24%. Seguidamente foi calculada a autocorrelação para cada segmento, seguido do
cálculo de σ e do seu inverso. Um fluxograma que resume o cálculo do recíproco do
tempo de autocorrelação pode ser visto na figura 7.10.




















































Figura 7.9: Autocorrelações obtidas para 0, 6, 10, 14, 19, 23, 27, 31, 35, 40, 44 e 48
mm/s com os díodos laser de: (a) 1308, e (b) 785 nm.










Figura 7.10: Fluxograma descritivo do método da autocorrelação.
7.3.3 Método do espetro de potência
No MEP é calculado o espectro de potência da fotocorrente, mais precisamente os mo-
mentos do espetro de potência, já referidos na equação 3.14, e que estão relacionado
com as propriedades físicas dos dispersores presentes no volume iluminado. Como já foi
referido, na técnica de FLD não self-mixing, a CGVM e a perfusão podem ser estimados
a partir dos momentos do espectro de potência Doppler. Até agora, nenhuma análise
teórica dos sinais self-mixing obtidos em tecidos vivos foi desenvolvida devido à estrutura
complicada do efeito self-mixing e dos tecidos vivos [152]. Apesar disso, oM0 e oM1 vão
ser avaliados, pois M1 já foi aplicado a sinais self-mixing por outros autores [155, 156].
O fluxograma, que resume este método, pode ser visto na figura 7.11. O sinal é dividido
em blocos e posteriormente é calculado o espectro de potência da componente AC do
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Figura 7.11: Fluxograma descritivo do método do espectro de potência.
Os espectros de potência obtidos quando o disco do fantoma se move a 0, 6, 10, 14, 19,
23, 27, 31, 35, 40, 44 e 48 mm/s, podem ser vistos na figura 7.12. Apenas as frequências
mais baixas do espectro estão representadas para facilitar a visualização. Os sinais
foram adquiridos a 50 kHz e foram calculados espectros de potência com 2048 pontos. A
média dos espectros obtidos, para segmentos de sinal com 2 minutos de duração em cada
velocidade, foi calculada. Foi aplicado um filtro passa-alto com uma frequência de corte
de 2 kHz. A frequência de corte foi escolhida com base na observação dos espectros, uma
vez que para as frequências mais baixas, os espectros obtidos para diferentes velocidades
estão misturados (ver figura 7.12). O aumento do espalhamento do espectro é mais clara
para o díodo laser de 1308 nm [detalhe (a) da figura 7.12] do que para o laser de 785 nm
[detalhe (b) da figura 7.12].
Para a validação in vivo, foram escolhidas as frequências de corte inferior e superior de
25 Hz e de 16 kHz, respectivamente (ver secção 5.3). Um filtro de média móvel de 20
pontos foi aplicado no M0 para melhorar a visualização.
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Figura 7.12: Espectros de potência obtidos para 0, 6, 10, 14, 19, 23, 27, 31, 35, 40,
44 e 48 mm/s com os díodos laser de: (a) 1308 e (b) 785 nm.
De modo a obter-se uma taxa de perfusão de 32 Hz, foram calculados espectros de
segmentos de sinal com 2048 pontos com uma sobreposição de 24%.
Capítulo 6. Protótipo invasivo 160
7.4 Estudos in vitro
7.4.1 Objectivos e Métodos
7.4.1.1 Altifalante
Uma validação prévia do sistema self-mixing foi implementada num altifalante [12], com
o objectivo de comparar os sinais obtidos no protótipo com os apresentados na literatura
[157]. A micro-sonda foi posicionada em frente a um espelho colado na curvatura do





Figura 7.13: Montagem para aquisição de sinal self-mixing no altifalante, onde se
podem ver: A a micro-sonda, B o espelho reflector, e C o altifalante.
7.4.1.2 Fantoma
Um dispositivo mecânico imitando um gira discos rotatório foi desenvolvido de modo
a testar e verificar a linearidade do sistema para diferentes velocidades de dispersores.
Este fantoma foi descrito na secção 7.3. Um conjunto de 12 velocidades foi testado entre
os 0 e 48 mm/s. Foram adquiridos sinais com duração de 2 minutos em cada uma das
velocidades testadas.
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7.4.2 Resultados e Discussão
7.4.2.1 Altifalante
Os sinais self-mixing obtidos com a M1308 e a M785, no altifalante, estão representados
nos detalhes (a) e (b) da figura 7.14, respectivamente.






































Figura 7.14: Sinais self-mixing (curva violeta), obtidos com o diodo laser de: (a)
1308, e (b) 785 nm, quando o altifalante é excitado com uma sinusóide (curva azul).
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Na figura 7.14 as curvas a azul representam a sinusóide com que o altifalante é excitado
e as curvas a violeta representam o sinal self-mixing registado. Neste teste o altifalante
oscilou com uma frequência de 2 Hz e a frequência de amostragem do sinal self-mixing
foi de 20 kHz. Estes sinais são semelhantes aos apresentados na literatura (ver por
exemplo [157]).
7.4.2.2 Fantoma
Os resultados obtidos para os três processamentos de sinal analisados estão apresentados
na figura 7.15. Nos detalhes a), c), e) e g) da figura 7.15 estão representados os resultados
obtidos com o díodo laser de 1308 nm para os métodos de processamento de sinal MC,
MA, M0 e M1, respectivamente, e nos detalhes b), d), f) e h) da figura 7.15 estão
representados os resultados obtidos com o díodo laser de 785 nm para os métodos de
processamento de sinal MC, MA, M0 e M1, respectivamente. Foi realizado o teste da
regressão linear, onde os resultados foram ajustados a um polinómio de 1o grau, de modo
a analisar a linearidade do sistema. Na análise da regressão linear dos resultados obtidos
com os métodos de processamento de sinal MC e MA para as medições efectuadas com o
díodo laser de 785 nm, não foi considerada a velocidade de 0 mm/s. A análise estatística
mostra que existe uma boa correlação entre o modelo estimado e os resultados obtidos,
uma vez que o coeficiente de determinação, R2, é maior do que 0,9 para a maioria dos
casos. Para além disso, o valor p é sempre inferior a 0,01. Pode-se então concluir que
existe uma relação linear entre os resultados obtidos com os processamentos de sinal
estudados para as velocidades testadas.
Os resultados obtidos com o M785 para 0 mm/s não foram considerados na análise
estatística, quando foram utilizados os métodos de processamentos de sinal MC e MA,
por terem valores muito diferentes dos obtidos para as outras velocidades.
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Figura 7.15: Resultados obtidos na validação in vitro com os métodos de processa-
mentos de sinal: a) MC, c) MA, e) M0 e g) M1 para o díodo laser de 1308 nm; e com
os métodos de processamentos de sinal: b) MC, d) MA, f) M0 e h) M1 para o díodo
laser de 785 nm.
7.5 Estudos in vivo
Testes in vivo foram realizados no cérebro de rato com o protótipo invasivo. Numa pri-
meira fase, foi analisada a resposta do protótipo em ambiente de simulação, seguindo-se
as medições efectuadas em cérebro de ratos.
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7.5.1 Simulações Monte Carlo
7.5.1.1 Descrição
O hipocampo do cérebro de rato é constituído por algumas substâncias, nomeadamente
a matéria cinzenta, a matéria branca, vasos sanguíneos, entre outras. A percentagem
de sangue é de aproximadamente 4.5% e a matéria branca pode ser até 4% do volume
de sangue. Como a percentagem de matéria branca é muito baixa, no modelo simulado
foi considerado que o hipocampo é constituído por 95.5% de matéria cinzenta e 4.5% de
sangue (sendo que 3.6% é sangue oxigenado e 0.9% é sangue desoxigenado) [34, 94, 158].
As propriedade ópticas para o comprimento de onda de 785 nm foram baseados nos
trabalhos apresentados por Fredriksson et al. (2009) [34] e estão sumariados na tabela
7.1. No que diz respeito às funções de dispersão, o sangue (oxigenado e desoxigenado) foi
modelado com a função de fase de dispersão de Gegenbauer kernel com α = 1 e g = 0.948
mm−1 [34]. A matéria cinzenta foi modelada com a função de fase de Henyey-Greenstein
com g = 0,81 (mm−1) [34]. Para o sangue um hematócrito de 42% foi considerado. A
luz laser foi simulada com a forma pencil beam e foi injectada de modo perpendicular ao
tecido simulado. A trajectória percorrida foi registada com uma resolução de 1/µ′s e a
abertura numérica da fibra óptica foi considerada igual a 0,11. As simulações foram rea-
lizadas apenas para o comprimento de onda de 785 nm, devido à ausência de informação
no que diz respeito às propriedades ópticas dos constituintes do modelo criado para o
díodo laser de 1308 nm.
Tabela 7.1: Propriedades ópticas da matéria cinzenta, sangue oxigenado e desoxige-
nado, para o comprimento de onda de 785 nm.
n µa (mm−1) µs (mm−1) g
Matéria cinzenta 1,4 0,20 0,78 0,900
Sangue oxigenado 1,4 0,50 2,00 0,991
Sangue desoxigenado 1,4 0,64 2,00 0,991
7.5.1.2 Resultados e Discussão
Nas simulações realizadas no modelo do cérebro de rato, os fotões que sofreram desvio
Doppler viajaram uma profundidade média de 0,15 mm como se pode ver na tabela 7.2.
Este valor é semelhante aos resultados apresentados por Fredriksson et al. (2009) [34], que
obteve uma profundidade média de 0,16 mm. Este resultado ajuda no posicionamento
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da sonda, que deverá ficar a 0,15 mm acima da área a ser monitorizada. Cada fotão
sofre em média 2,23 eventos de dispersão Doppler e para um total de 5.000.000 fotões
detectados 11,9% sofreram desvio Doppler.
Tabela 7.2: Profundidade média dos fotões que sofreram desvio Doppler, número mé-
dio de dispersões Doppler sofridas por cada fotão, percentagem de fotões que sofreram
desvio Doppler e M1, obtidos no modelo do cérebro de rato.
<Profundidade> (mm) <Dispersão> Fotões Doppler (%) M1 (Hz)
0,15 2,23 11,9 3,51 x 1017
Simulações Monte Carlo para o díodo laser de 1308 nm não foram implementadas, pois
na literatura apenas estão documentadas as propriedades ópticas dos tecidos biológicos
até aos 1000 nm. Para além disso, é necessário considerar a água presente nos tecidos,
pois o seu coeficiente de absorção é elevado para comprimentos de onda superiores a 1000
nm, como se pode ver na figura 4.2 [159]. Isto implica que, quando é utilizado o díodo
laser de 1308 nm, a maioria da luz vai ser absorvida pela água, por isso, o feixe incidente
apenas irá penetrar alguns diâmetros celulares [46].
7.5.2 Validação
7.5.2.1 Métodos - Protocolo de medição
Os testes in vivo foram realizados em ratos machos Wistar com 9 semanas de vida.
Foram realizadas, um total de 11 medições em que foram injectadas no rato substâncias
como o nitrito de sódio. Em todas as medições, os ratos foram anestesiados com uretano
(1,25 g/kg, i.p.), e posicionados numa mesa estereotáxica (Stoelting Co, EUA). Depois
de se ter exposto a superfície do cérebro do rato e de se ter removido a dura mater, uma
das micro-sondas foi inserida no hipocampo. Juntamente com a micro-sonda, foi também
inserida uma sonda laser Doppler existente no mercado (referência PerimedR©: PF411;
diâmetro externo: 450 µm; separação de fibras: 140 µm; comprimento de onda: 780
nm) conectada a um fluxómetro comercial (fluxómetro Periflux 5000, PerimedR©, Suécia)
no hemisfério cerebral oposto. A medição em simultâneo com as duas sondas permite
a comparação dos sinais adquiridos com o protótipo desenvolvido e com o protótipo
comercial. Foram feitas medições com as duas microcondas (1308 e 785 nm) em diferentes
animais.
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Foi analisada a correlação entre os resultados obtidos com o protótipo e o resultados
obtido com a sonda da PerimedR© para todas as medições efectuadas. Todos os sinais
foram normalizados, e a correlação cruzada foi determinada com a função xcorr do
MatlabR©.
Em todos os testes realizados, a aquisição terminou com a injecção intraperitoniana de
nitrito de sódio (200 mg/Kg em solução salina), de modo a induzir a metaemoglobinemia
e a posterior paragem cardíaca.
7.5.2.2 Resultados e Discussão
Os sinais recolhidos no cérebro de rato foram processados e comparados com os resultados
obtidos com a sonda da PerimedR©. Os três processamentos de sinal foram testados. Os
resultados da correlação cruzada, obtidos para cada aquisição (A1, A2,... A11), estão
apresentados na tabela 7.3. Um filtro de média móvel com 1000 pontos foi aplicado aos
sinais obtidos, antes da determinação da correlação cruzada. Para além disso, os sinais
foram normalizados ao seu valor máximo.
Valores menores de correlação foram obtidos com o método de processamento de sinal
MC, em geral, e valores maiores foram obtidos com os métodos de processamentos de
sinal M0 e M1, para os resultados obtidos com o M1308 e M785, respectivamente.
Tabela 7.3: Correlações obtidas entre os resultados obtidos com a sonda da PerimedR©
e os resultados obtidos as micro-sondas.
Micro-sonda de 1308 nm Micro-sonda de 785 nm
Aquisição MC MA M0 M1 Aquisição MC MA M0 M1
A1 0,90 0,95 0,93 0,92 A7 0,98 0,99 0,92 0,98
A2 0,96 0,97 0,96 0,92 A8 0,75 0,96 0,97 0,97
A3 0,79 0,89 0,90 0,87 A9 0,91 0,94 0,93 0,96
A4 0,86 0,82 0,94 0,84 A10 0,95 0,96 0,96 0,96
A5 0,88 0,94 0,95 0,95 A11 0,92 0,98 0,97 0,95
A6 0,71 0,91 0,85 0,75
No que diz respeito às variações do fluxo cerebral provocadas pela injecção sistémica
de nitrito de sódio, um efeito bifásico na perfusão sanguínea é esperado. Na primeira
reacção a perfusão aumenta ligeiramente logo após a injecção, devido à vasodilatação
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induzida pelo nitrito [160], e aumenta mais tarde, devido ao aumento do débito cardíaco
(para equilibrar o transporte de oxigénio devido à diminuição metaemoglobinemia). Na
segunda fase, a perfusão diminui bruscamente devido à paragem cardíaca.
Os sinais apresentados nas figuras 7.16 e 7.17 foram recolhidos em dois animais: num
deles foi recolhido sinal com a M1308 (A2), e no outro com a M785 (A10).







































































Figura 7.16: Resultados da validação in vivo obtidos com: a) o Periflux 5000, e com
protótipo com a M1308 para os métodos de processamento de sinal: b) MC, c) MA, d)
M0 e e) M1.
Nas medições com a M1308 (figura 7.16), podem ver-se 3 regiões distintas nos resultados
obtidos com a sonda da PerimedR©, e com o protótipo para os métodos de processamento
de sinal MC, MA, e M0. O fluxo basal é registado durante os primeiros 5 minutos de
aquisição, seguida do aumento da amplitude e das oscilações no sinal. Finalmente, a
amplitude diminui depois de 25 minutos de aquisição após a paragem cardíaca. No caso
dos resultados obtidos com o M1, um padrão que se altera de acordo com essas três
regiões pode ser visto. O pico que ocorre depois da injecção de nitrito foi detectado aos
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21,18; 18,22; 19,26 e 22,12 minutos com a sonda da PerimedR© e com o protótipo para os
métodos de processamento de sinal MC, MA e M0, respectivamente. A percentagem de
aumento, entre os valores médios de fluxo basal e o pico, foram de 32,6%, 69,45%, 74,72%,
74,20% com a sonda da PerimedR© e com o protótipo para os métodos de processamento
de sinal MC, MA e M0, respectivamente.

















































































Figura 7.17: Resultados da validação in vivo obtidos com: a) o Periflux 5000, e com
protótipo com a M785 para os processamentos de sinal: b) MC, c) MA, d) M0 e e) M1.
Nos resultados obtidos com a M785 (figura 7.17), o fluxo basal é registado durante os
primeiros 5 minutos na sonda da PerimedR© e com o protótipo para os métodos de pro-
cessamento de sinal MC, MA, M0 e M1, respectivamente. Depois da injecção de nitrito
a amplitude média diminui nos resultados da sonda da PerimedR©. Isto pode ter sido
provocado por um deslocamento da sonda durante a injecção de nitrito. Apesar disso,
a perfusão aumenta nos 19 minutos seguintes, seguido de um aumento das oscilações
da amplitude e finalmente, passados 27 minutos a amplitude diminui após a paragem
cardíaca nos resultados obtidos com a sonda da PerimedR©, e com o protótipo para os
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métodos de processamento de sinal MC, MA, M0 e M1. O pico que ocorre depois da in-
jecção de nitrito foi detectado aos 25,43; 22,30; 23,12; 24,50 e 24,50 minutos na sonda da
PerimedR©, e com o protótipo para os métodos de processamento de sinal MC, MA, M0 e
M1, respectivamente. A percentagem de aumento foi de 19,10%; 69,85%; 70,25%; 66,17%
e 31,3% na sonda da PerimedR©, e com o protótipo para os métodos de processamento
de sinal MC, MA, M0 e M1, respectivamente. Um pico registado aos 28 minutos com a
PerimedR©, causado por arritmias cardíacas, também pode ser visualizado nos resultados
obtidos com o protótipo.
Os resultados obtidos com a nova sonda são semelhantes aos resultados obtidos com a
sonda da PerimedR©. As variações na perfusão sanguínea, promovidas pela injecção intra-
peritonial de nitrito são claramente visíveis nos sinais obtidos com os dois fluxómetros.
Nos sinais obtidos com a M1308, surge um padrão diferente quando é utilizado o M1. No
entanto este padrão altera-se nos instantes em que ocorrem as três regiões que aparecem
na sonda da PerimedR© e nos resultados obtidos com os outros processamentos de sinal.
Para as duas aquisições (com a M1308 e com a M785), o pico detectado é aproxima-
damente no mesmo instante em que ocorre o pico detectado pela sonda da PerimedR©.
No que diz respeito à percentagem de aumento, ela é maior para as duas micro-sondas
desenvolvidas. A percentagem de aumento mais baixa obtida na PerimedR© nas medições
M785 podem ser devidas ao deslocamento da sonda. Para além disso é preciso ter em
conta que faltas de correlação entre as duas sondas podem ocorrer, visto a sonda comer-
cial e a micro-sonda estarem localizadas em hemisférios opostos, e as alterações de fluxo
de sangue podem acontecer com diferentes perfis nos dois locais.
Os parâmetros utilizados neste trabalho, tal como a frequência de amostragem, taxa de
frequência e frequências de corte, foram baseadas nas recomendadas pelos fabricantes de
fluxómetros laser Doppler. No entanto, para a sua validação, mais testes com parâmetros
controlados tem de ser realizados. A interferometria self-mixing é baseado em sistema
ópticos simples mas o fenómeno self-mixing é complexo. É necessário perceber como é que
o sistema responde a diferentes velocidades e concentrações de dispersores de modo usar
essa informação nas medições de perfusão. As variações da intensidade de luz dispersada e
a sua relação com a perfusão, assim como as propriedades estatísticas do speckle dos sinais
self-mixing registados no fluxo sanguíneo microcirculatório tem de ser compreendidas
[72, 161]. Isto é crucial para a comparação entre sensores baseados em self-mixing e os
fluxómetros comerciais. Para além disso, a falta de um método de calibração também
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é uma desvantagem. Um método de calibração adequado poderia melhorar a resposta
da micro-sonda a variações mais suaves de perfusão e a uma diferenciação mais clara do
sinal antes e depois da paragem cardíaca.
É de salientar que alguns dos ratos utilizados, já tinham sido alvo de testes anteriores, o
que pode ter influenciado a resposta aos estímulos realizados. Isto pode ter sido a causa
da reacção aos estímulos nalgumas aquisições ser diferente da resposta esperada.
7.6 Conclusões
As simulações Monte Carlo são uma ferramenta útil para perceber fenómenos complexos
com o é a interacção da luz com meios túrbidos. Neste estudo, as simulações Monte Carlo
foram utilizadas para definir o posicionamento da micro-sonda relativo à região a ser
monitorizada. Os resultados mostraram que a micro-sonda de 785 nm deve ser colocada
0,15 mm acima da região de interesse. Para a luz laser de 1308 nm é esperada uma
penetração reduzida, uma vez que nesta região do espectro a luz laser sofre fenómenos
de absorção pela água. Neste caso a sonda deverá ser colocada o mais próximo possível
da região a ser monitorizada.
Na validação in vitro, do protótipo construído, foi obtida uma boa linearidade com a
variação da velocidade dos dispersores para todos os métodos de processamento de sinal
testados, pois o coeficiente de determinação (R2) foi sempre próximo da unidade.
As alterações do fluxo microcirculatório no cérebro de ratos, em resposta a estímulos
químicos, foram detectadas com as micro-sondas estudadas, para os dois comprimentos
de onda: a perfusão aumenta com a injecção de nitrito e diminui depois da paragem
cardíaca. Uma boa correlação com os resultados obtidos com o Periflux 5000 foi obtida
principalmente para o MA, M0 e M1. No entanto mais medições teriam de ser efectuadas
para a obtenção de uma análise estatística mais fidedigna.
Capítulo 8
Considerações finais
Este capítulo apresenta as considerações finais resultantes dos trabalhos de pesquisa
descritos nesta tese. São apresentados também algumas considerações a ser tidas em
conta para a investigação futura na área da fluxometria laser Doppler.
8.1 Conclusões Finais
Ao longo dos capítulos anteriores foi apresentada a técnica de fluxometria laser Doppler e
foram propostas soluções de instrumentação para medir a perfusão sanguínea, in vivo, na
pele humana e no cérebro de ratos. A instrumentação desenvolvida foi aplicada utilizando
técnicas in vitro e in vivo, e foi testada através de análise numérica, utilizando o método
de Monte Carlo, procurando-se a sua validação.
As alterações na microcirculação cutânea são uma consequência frequente de algumas
doenças comuns. Estas alterações podem ter lugar, apenas, ou na microcirculação nu-
tricional ou termo-regulatória, ou podem afectar as duas principais camadas da mi-
crocirculação cutânea. A técnica de FLD tem-se afirmado como o método mais eficaz
(e de confiança) para monitorizar o micro-fluxo sanguíneo tanto em ambiente clínico,
como em ambiente de investigação [77]. Vários trabalhos científicos para dar a esta téc-
nica capacidade de discriminação em profundidade têm vindo a ser publicados. Alguns
estudos propuseram o uso de diferentes comprimentos de onda ou de diferentes confi-
gurações geométricas de sondas, com o objectivo de atingir diferentes profundidades a
medir utilizando técnicas de FLD [3, 14, 19, 25, 2831]. No entanto, trabalho adicional
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era necessário, com o objectivo de ganhar mais conhecimento e controlo na profundidade
amostrada na monitorização da perfusão na pele.
A proposta aqui apresentada foi a de se juntar num único fluxómetro as variáveis referi-
das (comprimento de onda e configuração geométrica - distância entre as fibras emissora
e receptora - da sonda). Apenas dois grupos de investigação propuserem estudar in vivo
estas duas variáveis em simultâneo, embora denotando algumas limitações [27, 32]. Este
trabalho de pesquisa pretende dar um rumo mais eficaz à referida técnica, de modo a que
esta possa ser utilizada para um melhor entendimento dos fenómenos/mecanismos asso-
ciados à microcirculação sanguínea, almejando vir a ser úteis para um melhor diagnóstico
da evolução de doenças que afectam o fluxo microcirculatório.
Na tecnologia desenvolvida, composta por três diodos laser com diferentes comprimentos
de onda (635, 785 e 830 nm) que são direccionados, em instantes diferentes, para a
pele através da mesma fibra óptica. A luz dispersa é guiada, através de fibras ópticas
(receptoras) que se encontram a 0,14 mm, 0,25 e 1,2 mm da fibra central (emissora), para
o sistema de detecção. Os resultados assim obtidos foram comparados com os resultados
recolhidos com um fluxómetro comercial.
Simulações Monte Carlo comprovaram que o sistema construído tem capacidade para
medir o fluxo presente em diferentes volumes de tecido, uma vez que a profundidade
média a que se produzem os fotões dispersados e detectados aumenta com o comprimento
de onda (no intervalo compreendido entre os 635 e os 830 nm) e com a distância entre
as fibras emissoras e receptoras (0,00; 0,14; 0,25 e 1,20 mm).
Nos testes in vitro, utilizámos fantomas, onde variáveis como a velocidade e a concen-
tração de dispersores podem ser manipuladas. Nos resultados obtidos mostra-se que a
perfusão aumenta para os dois fluxómetros (protótipo e comercial) com o aumento da
velocidade e da concentração dos dispersores, sendo que esse aumento varia linearmente
com a velocidade dos dispersores.
Os resultados obtidos com o protótipo desenvolvido mostraram uma boa concordância
com os resultados do fluxómetro comercial, quer na calibração, quer nas medições nos
fantomas e na pele humana.
Teoricamente, bem como nas simulações, diferentes camadas de pele (a diferentes pro-
fundidades) são monitorizadas (velocidade e concentração dos dispersores) por diferentes
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comprimentos de onda e por diferentes distâncias entre fibras, por isso uma distinção en-
tre a perfusão superficial e a perfusão profunda é possível. Nos testes de validação in
vivo mostrou-se que a perfusão, de modo geral, aumenta com a distância entre fibras,
mas o mesmo não acontece quando são comparados os resultados com diferentes compri-
mentos de onda crescentes. No entanto, foram obtidas diferenças quando se compararam
perfusões sanguíneas obtidas utilizando diferentes comprimentos de onda e diferentes
distâncias entre fibras, nas várias análises realizadas. Estas diferenças são mais visíveis,
quando se comparam os dados recolhidos com diferentes comprimentos de onda, tendo
sido obtidas coerências espectrais menores.
Análises no domínio dos tempos e no domínio das frequências de sinais de perfusão obti-
dos com fluxómetros comerciais foram realizadas no decorrer dos trabalhos desenvolvidos
e descritos nesta dissertação. Num desses estudos foi demonstrado que a perfusão mi-
crocirculatória apresenta uma grande variação superficial, quando diferentes regiões de
pele são monitorizadas. Estas variações estão correlacionadas com as várias arquitec-
turas microcirculatórias existentes em diferentes regiões da pele. Num segundo estudo
realizado em pacientes, constatou-se que a regularidade dos sinais de FLD recolhidos na
ponta do dedo, onde circula um fluxo sanguíneo basal, é diferente em pacientes com es-
clerose sistémica quando comparada com a regularidade de sinais obtidos em indivíduos
saudáveis, ou com fenómeno de Raynaud. Este estudo mostra que a análise da entropia
pode ser uma ferramenta útil para avaliar pacientes com esclerose sistémica (SSc).
O fluxo sanguíneo no cérebro é regulado local e dinamicamente de modo a responder
à demanda energética associada ao aumento da actividade neuronal. A necessidade de
se compreender melhor estes mecanismos, levaram os investigadores a recorrer à FLD,
pois com esta técnica consegue-se monitorizar o fluxo sanguíneo em tempo real e com
uma grande resolução espacial. No entanto, as sondas de FLD existentes no mercado
têm dimensões tais (na ordem dos 450 µm), que podem danificar o tecido de tal modo
que pode afectar as medições, principalmente quando se pretende monitorizar o fluxo
sanguíneo em órgãos pequenos, tais como o cérebro de um rato.
Esta limitação levou-nos à construção de um fluxómetro, sob a forma de protótipo,
utilizando duas micro-sondas, uma com um díodo laser de 785 nm e outra com 1308 nm,
com diâmetros externos de 260 µm. Esta redução de diâmetro obrigou-nos ao recurso
à técnica de detecção self-mixing. Utilizando esta técnica consegue-se com uma única
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fibra óptica emitir luz laser e receber essa luz depois de sofrer desvio Doppler, poupando
assim uma segunda, podendo deste modo reduzir significativamente os efeitos nefastos,
quando se utiliza com carácter intrusivo.
Os testes in vitro e in vivo realizados com as duas micro-sondas, demonstraram que estas
poderiam ser utilizadas para a monitorização de dispersores sanguíneos em movimento.
Na validação in vitro, as sondas apresentaram uma boa linearidade com a velocidade
dos dispersores, para os três métodos de processamento de sinal estudados (método das
contagens, método da autocorrelação e método do espectro de potência).
Foram realizadas simulações Monte Carlo com o objectivo de definir o posicionamento da
micro-sonda na região a ser monitorizada. Os resultados mostraram que a micro-sonda
de 785 nm deve ser colocada 150 µm acima da região a ser monitorizada.
Com as micro-sondas estudadas, utilizando os dois comprimentos de onda referidos,
foram detectadas alterações do fluxo microcirculatório no cérebro de ratos, como resposta
a estímulos químicos. Para além disso, foi obtida uma boa correlação com os resultados
obtidos com o sistema comercial Periflux 5000.
Os dados adquiridos com os dois protótipos desenvolvidos (não-invasivo e invasivo) são
animadores e podem ser alvo de interesse comercial, uma vez que existem bons indica-
dores da sua utilidade, tanto a nível clínico, como a nível de pesquisa.
No que diz respeito ao protótipo não-invasivo, este fluxómetro poderá complementar o
diagnóstico de certas doenças que afectam o fluxo microcirculatório. No entanto, serão
necessários testes em pacientes.
Já o protótipo invasivo, poderá ser útil em diversas áreas, onde há interesse em seguir o
fluxo microcirculatório de um modo intrusivo. Foi submetida uma patente com aplicação
europeia.
8.2 Sugestões para trabalho futuro
Com a consciência de que o percurso de investigação científica nunca tem um fim definido,
entende-se que este trabalho pode ser alvo de investigação futura. A apresentação de
algumas sugestões de trabalho futuro, consideradas importantes para o enriquecimento
deste trabalho, vão ser seguidamente expostas:
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• Melhorias nos protótipos (não-invasivo e invasivo) construídos podem ser levadas
a cabo, nomeadamente a utilização do processamento de sinal em tempo real.
Neste momento, a recolha e conversão digital dos sinais é feita com uma única
placa de aquisição de dados (da família NI-USB data aquisition) e o seu processa-
mento é feito a posteriori, em ambiente Matlab. Como parêntesis podemos dizer
que no protótipo invasivo, é possível seguir-se o valor da perfusão no decorrer das
medições (embora com algumas limitações), uma vez que neste caso são adqui-
ridos sinais pela placa de aquisição de dados, utilizando um único canal. Para
tal tornar-se-ia necessário acoplar um módulo de processamento digital (DSP) aos
sistemas desenvolvidos. Isto implicaria algumas modificações no hardware actual,
nomeadamente o condicionamento do sinal aos requisitos exigidos pelo DSP, e a
realização de algumas operações que, neste momento, são feitas em hardware em











Figura 8.1: Esquema de processamento em tempo real, onde se podem ver: (a) o
fotodetector bi-celular, (b) o filtro analógico passa alto, (c) o filtro analógico passa
baixo, (d) o sistema de amplificação dos sinais AC, e (d) a sua diferenciação.
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Tendo em consideração a figura 8.1 os sinais passam do fotodetector bi-celular
(detalhe 8.1 (a)) para dois filtros analógicos para separar a componente AC da
componente DC do sinal de tensão obtido pelos amplificadores de trans-impedância
(detalhes 8.1 (b) e (c)). O sinal AC será então amplificado (detalhe 8.1 (d)) e
diferenciado (detalhe 8.1 (e)), usando amplificadores diferenciais, de modo a rejeitar






Figura 8.2: Esquema de processamento em tempo real, onde se podem ver: (a) os
blocos de ajustamento de sinal,(b) o bloco que representa a filtragem anti-aliasing, e
(c) o ADC. ACaj e DCaj representam as componentes AC e DC ajustadas à entrada
do ADC, e ACfl representa a componente AC filtrada.
As componentes AC e DC, que aparecem no andar final da figura 8.1, terão de
ser ajustadas em amplitude e filtradas antes de serem digitalizadas e amostradas
pelo DSP. Tendo em conta a figura 8.2 os sinais AC e DC são ajustados à gama
de entrada do ADC (detalhe 8.2 (a)). Aqui, o sinal AC é amostrado a 50 kHz,
enquanto que o sinal DC o poderá ser a taxas inferiores. Também será conveniente
utilizar uma filtragem anti-aliasing (detalhe 8.2 (b)) antes da digitalização e da
amostragem pelo ADC (detalhe 8.2 (c)). A saida do ADC alimenta o DSP (e.g.
TMS320VC5509A da Texas InstrumentsR©).
Esta nova configuração de hardware é proposta para os dois protótipos (não-
invasivo e invasivo) com as devidas adaptações. Fundamentalmente devido às áreas
de detecção que no caso do protótipo não invasivo é uma área dupla e no caso do
invasivo é uma área simples
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Com a incorporação de um sistema digital de aquisição e processamento de dados,
o protótipo não-invasivo estará pronto para ser validado com testes clínicos. Estes
serão fundamentais para o estudo de viabilidade da comercialização do protótipo:
• No que diz respeito à calibração do sistema não-invasivo podem ser feitas melhorias,
relativamente a uma determinação mais precisa da recta de ruído. O facto de o
zero biológico ser inferior no fluxómetro comercial sugere que este fluxómetro é
mais eficiente na eliminação de ruído. Um estudo mais profundo do processo de
calibração, utilizando uma maior gama de variação das intensidades de luz LED,
poderia contribuir para uma redução mais eficaz do ruido.
• Nos dois protótipos desenvolvidos (não-invasivo e invasivo), são necessários traba-
lhos de validação mais extensos. No protótipo não-invasivo, um estudo da influência
da temperatura, que está relacionada com a actividade dos shunts arteriovenosos,
poderia trazer esclarecimentos adicionais acerca da profundidade medida, assim
como ajudar a compreender os mecanismos associados à termo-regulação. Dados a
recolher em pacientes com doenças que afectam a microcirculação também poderá
trazer mais informação acerca da aplicabilidade clínica do protótipo. Para que isso
tenha sucesso, a aplicação de processamento de sinal em tempo real é crucial.
• Outro aspecto importante a desenvolver seria a conjugação das medições reais com
simulações Monte Carlo. A proposta consiste na alteração sucessiva do modelo de
pele simulado até que o espectro resultante iguale o espectro dos sinais recolhidos
in vivo. Existe um estudo semelhante [31] associado a medições efectuadas com
um protótipo existente no mercado. Este modelo também poderia ser utilizado
para estimar a perfusão em unidades absolutas (volume de sangue/100 g tecido ×
mm/s).
A aplicação do algoritmo, desenvolvido por Larsson e Stromberg [162164], para de-
terminar as velocidades dos dispersores presentes num volume de tecido amostrado
poderia ser transportado para tratamento dos dados obtidos com o protótipo não-
invasivo desenvolvido. Este algoritmo foi aplicado em pacientes diabéticos sujeitos
a testes de variação de temperatura [165], obtendo-se resultados que as relacio-
nam com o fluxo microcirculatório, onde estudaram o efeito da doença na fluxo
profundo, nos AVAs (shunts) e no fluxo microcirculatório nutricional.
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• No que diz respeito ao protótipo invasivo, um estudo estatístico mais profundo da
resposta das micro-sondas terá de ser realizado. Para além disso, neste protótipo
ficou em suspenso o estudo da sua resposta a estímulos locais, como por exemplo,
a utilização da molécula do óxido nítrico (NO). A definição de um método de cali-
bração através do uso de um fantoma especifico também poderá trazer vantagens.
Apêndice A
Resultados Monte Carlo - Fantoma
Neste apêndice são apresentados os resultados obtidos nas simulações Monte Carlo rea-
lizadas com o fantoma.
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Tabela A.1: Profundidade média dos eventos Doppler para cada fotão, percentagem
de fotões que sofreram dispersão Doppler e o número médio de dispersões Doppler por
fotão quando é injectado leite no micro-tubo para o comprimento de onda de 635 nm.
DF Velocidade Profundidade Percentagem Dispersão média
(mm) (mm/s) média (mm) Doppler (%) Doppler
0,00
1,56 0,32 10,27 10,08
3,12 0,32 10,26 10,08
4,68 0,32 10,19 10,24
6,25 0,32 10,28 10,07
7,78 0,32 10,27 10,09
9,35 0,32 10,18 10,25
0,14
1,56 0,35 41,26 12,66
3,12 0,35 41,26 12,68
4,68 0,35 41,25 12,67
6,25 0,35 41,25 12,65
7,78 0,35 41,26 12,67
9,35 0,35 41,27 12,68
0,25
1,56 0,37 56,45 14,27
3,12 0,38 56,36 14,36
4,68 0,37 56,48 14,27
6,25 0,37 56,45 14,25
7,78 0,38 56,37 14,37
9,35 0,37 56,49 14,26
1,20
1,56 0,53 87,47 26,63
3,12 0,53 87,50 26,51
4,68 0,53 87,51 26,52
6,25 0,53 87,48 26,56
7,78 0,53 87,50 26,53
9,35 0,53 87,52 26,53
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Tabela A.2: Profundidade média dos eventos Doppler para cada fotão, percentagem
de fotões que sofreram dispersão Doppler e o número médio de dispersões Doppler por
fotão quando é injectada solução aquosa de leite a 50% no microtubo para o compri-
mento de onda de 635 nm.
DF Velocidade Profundidade Percentagem Dispersão média
(mm) (mm/s) média (mm) Doppler (%) Doppler
0,00
1,56 0,34 6,73 5,85
3,12 0,34 6,70 5,97
4,68 0,34 6,65 5,97
6,25 0,34 6,73 5,87
7,78 0,34 6,72 5,87
9,35 0,34 6,64 5,96
0,14
1,56 0,39 32,35 7,30
3,12 0,38 32,33 7,40
4,68 0,39 32,33 7,41
6,25 0,38 32,18 7,32
7,78 0,38 32,14 7,32
9,35 0,39 32,30 7,42
0,25
1,56 0,40 47,76 7,78
3,12 0,41 48,08 7,78
4,68 0,41 48,09 7,78
6,25 0,41 47,72 7,78
7,78 0,41 48,05 7,78
9,35 0,41 47,94 7,77
1,20
1,56 0,55 86,00 12,65
3,12 0,54 85,82 12,60
4,68 0,55 85,98 12,60
6,25 0,54 85,82 12,61
7,78 0,55 86,02 12,62
9,35 0,55 85,99 12,64
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Tabela A.3: Profundidade média dos eventos Doppler para cada fotão, percentagem
de fotões que sofreram dispersão Doppler e o número médio de dispersões Doppler por
fotão quando é injectada solução aquosa de leite a 25% no microtubo para o compri-
mento de onda de 635 nm.
DF Velocidade Profundidade Percentagem Dispersão média
(mm) (mm/s) média (mm) Doppler (%) Doppler
0
1,56 0,36 4,77 3,48
3,12 0,36 4,76 3,46
4,68 0,36 4,80 3,47
6,25 0,36 4,78 3,47
7,78 0,36 4,90 3,50
9,35 0,36 4,90 3,37
0,14
1,56 0,41 26,00 4,29
3,12 0,41 25,86 4,29
4,68 0,41 25,60 4,29
6,25 0,41 26,10 4,26
7,78 0,41 26,10 4,25
9,35 0,41 26,10 4,26
0,25
1,56 0,43 41,23 4,37
3,12 0,43 41,27 4,40
4,68 0,43 41,30 4,37
6,25 0,43 41,20 4,40
7,78 0,43 41,10 4,40
9,35 0,43 41,10 4,40
1,20
1,56 0,56 82,00 6,47
3,12 0,56 82,00 6,49
4,68 0,56 82,00 6,49
6,25 0,56 81,90 6,46
7,78 0,56 81,90 6,46
9,35 0,56 81,80 6,46
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Tabela A.4: Número médio de caminhos percorridos, profundidade média e caminho
médio percorrido, quando é utilizado leite como dispersor.
Velocidade DF Caminhos Profundidade Caminho total
(mm/s) (mm) percorridos média (mm) percorrido (mm)
1,56
0,00 3,49 1,41 10,43
0,14 7,04 0,22 2,53
0,25 9,53 0,21 2,43
1,20 27,67 0,45 6,24
3,12
0,00 3,49 1,41 10,43
0,14 7,05 0,22 2,53
0,25 9,54 0,21 2,45
1,20 27,59 0,45 6,23
4,68
0,00 3,51 1,39 10.36
0,14 7,04 0,22 2,52
0,25 9,54 0,22 2,44
1,20 27,59 0,45 6,22
6,25
0,00 3,49 1,41 10.43
0,14 7,04 0,22 2,52
0,25 9,52 0,21 2,42
1,20 27,62 0,45 6,23
7,78
0,00 3,49 1,40 10.43
0,14 7,04 0,22 2,53
0,25 9,55 0,22 2,46
1,20 27,61 0,45 6,23
9,35
0,00 3,51 1,39 10.36
0,14 7,05 0,22 2,53
0,25 9,53 0,21 2,43
1,20 27,62 0,45 6,23
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Tabela A.5: Número médio de caminhos percorridos, profundidade média e cami-
nho médio percorrido, quando é utilizada uma solução aquosa com 50% de leite como
dispersor.
Velocidade DF Caminhos Profundidade Caminho total
(mm/s) (mm) percorridos média (mm) percorrido (mm)
1,56
0,00 3,37 1,41 10,74
0,14 7,06 0,24 2,58
0,25 9,51 0,24 2,45
1,20 25,91 0,47 6,07
3,12
0,00 3,38 1,40 10,80
0,14 7,04 0,24 2,58
0,25 9,64 0,23 2,47
1,20 26,09 0,46 6,01
4,68
0,00 3,38 1,43 10.80
0,14 7,04 0,24 2,59
0,25 9,61 0,22 2,46
1,20 26,28 0,47 6,07
6,25
0,00 3,37 1,41 10.74
0,14 6,98 0,23 2,49
0,25 9,51 0,22 2,45
1,20 26,10 0,46 6,01
7,78
0,00 3,37 1,41 10.73
0,14 6,98 0,23 2,48
0,25 9,61 0,23 2,46
1,20 26,25 0,47 6,07
9,35
0,00 3,38 1,43 10.80
0,14 7,05 0,24 2,59
0,25 9,54 0,22 2,50
1,20 26,27 0,47 6,07
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Tabela A.6: Número médio de caminhos percorridos, profundidade média e cami-
nho médio percorrido, quando é utilizada uma solução aquosa com 25% de leite como
dispersor.
Velocidade DF Caminhos Profundidade Caminho total
(mm/s) (mm) percorridos média (mm) percorrido (mm)
1,56
0,00 3,31 1,45 10,66
0,14 7,00 0,23 2,53
0,25 9,66 0,23 2,55
1,20 25,67 0,47 5,95
3,12
0,00 3,31 1,45 10,69
0,14 7,00 0,23 2,53
0,25 9,67 0,23 2,55
1,20 25,72 0,47 5,95
4,68
0,00 3,31 1,45 10.61
0,14 7,00 0,23 2,53
0,25 9,68 0,23 2,53
1,2 25,72 0,47 5,95
6,25
0,00 3,31 1,45 10.63
0,14 6,97 0,23 2,53
0,25 9,70 0,23 2,53
1,20 25,66 0,47 5,95
7,78
0,00 3,33 1,43 10.69
0,14 6,97 0,23 2,53
0,25 9,68 0,23 2,55
1,20 25,67 0,47 5,94
9,35
0,00 3,32 1,44 10.69
0,14 6,99 0,23 2,53
0,25 9,69 0,23 2,53




Neste apêndice são apresentados os resultados obtidos com o PF5000 e com o protótipo,
nos dois fantomas construídos para a validação in vitro do protótipo não-invasivo.
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Figura B.1: Perfusão obtida no fantoma de teflonR© com o PF5000 para as fibras
localizadas a (a) 0,14; (b) 0,25; e (c) 1,20 mm da fibra emissora; e para (d) 25%, e (e)
50% de solução aquosa de leite, e (f) para o leite.
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Figura B.2: Perfusão obtida no fantoma de teflonR© com o comprimento de onda de
635 nm para as fibras localizadas a (a) 0,14; (b) 0,25; e (c) 1,20 mm da fibra emissora;
e para (d) 25%, e (e) 50% de solução aquosa de leite, e (f) para o leite.
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Figura B.3: Perfusão obtida no fantoma de teflonR© com o comprimento de onda de
785 nm para as fibras localizadas a (a) 0,14; (b) 0,25; e (c) 1,20 mm da fibra emissora;
e para (d) 25%, e (e) 50% de solução aquosa de leite, e (f) para o leite.
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Figura B.4: Perfusão obtida no fantoma de teflonR© com o comprimento de onda de
830 nm para as fibras localizadas a (a) 0,14; (b) 0,25; e (c) 1,20 mm da fibra emissora;
e para (d) 25%, e (e) 50% de solução aquosa de leite, e (f) para o leite.
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Figura B.5: Perfusão obtida no fantoma de acrílico com o PF5000 para as fibras
localizadas a (a) 0,14; (b) 0,25; e (c) 1,20 mm da fibra emissora; e para (d) 25%, e (e)
50% de solução aquosa de leite, e (f) para o leite.
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Figura B.6: Perfusão obtida no fantoma de acrílico com o comprimento de onda de
635 nm para as fibras localizadas a (a) 0,14; (b) 0,25; e (c) 1,20 mm da fibra emissora;
e para (d) 25%, e (e) 50% de solução aquosa de leite, e (f) para o leite.
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Figura B.7: Perfusão obtida no fantoma de acrílico com o comprimento de onda de
785 nm para as fibras localizadas a (a) 0,14; (b) 0,25; e (c) 1,20 mm da fibra emissora;
e para (d) 25%, e (e) 50% de solução aquosa de leite, e (f) para o leite.
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Figura B.8: Perfusão obtida no fantoma de acrílico com o comprimento de onda de
830 nm para as fibras localizadas a (a) 0,14; (b) 0,25; e (c) 1,20 mm da fibra emissora;
e para (d) 25%, e (e) 50% de solução aquosa de leite, e (f) para o leite.
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Tabela B.1: Coeficientes de determinação (R2) obtidos nos resultados da perfusão
recolhidos no fantoma de teflonR©, p<0,01, excepto nos casos referidos.
DF (mm) Solução C0635 CO785 C0830 PF5000
R2 R2 R2 R2
0,14
Leite 0,97 0,95 0,97 0,97
S50% 0,96 0,95 0,97 0,96
S25% 0,95 0,98 0,95 0,96∗
0,25
Leite 0,94 0,94 0,97 0,92
S50% 0,96 0,95 0,94 0,92
S25% 0,98 0,98 0,97 0,96
1,20
Leite 0,97† 0,99 0,96 0,93
S50% 0,81 0,93 0,94 0,94
S25% 0,96 40,98 0,94 0,86
Tabela B.2: Coeficientes de determinação (R2) obtidos nos resultados d perfusão
recolhidos no fantoma de acrílico, p<0,01.
DF (mm) Solução C0635 CO785 C0830 PF5000
R2 R2 R2 R2
0,14
Leite 0,97 0,92 0,99 1,00
S50% 0,94 0,95 0,97 0,99
S25% 0,94 0,81 1,00 1,00
0,25
Leite 0,97 0,95 0,99 0,99
S50% 0,95 0,99 0,95 1,00
S25% 0,98 0,90 0,99 1,00
1,20
Leite 0,96 0,94 0,93 1,00
S50% 0,88 0,98 0,95 1,00





Figura C.1: Protótipo não-invasivo.
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